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MODÉLISATION PAR ÉLÉMENTS FINIS DU MUSCLE STRIÉ
RÉSUMÉ
Ce présent projet de recherche a permis de créer un modèle par éléments finis du muscle strié 
humain dans le but d’étudier les mécanismes engendrant les lésions musculaires traumatiques. 
Ce modèle constitue une plate-forme numérique capable de discerner l’influence des 
propriétés mécaniques des fascias et de la cellule musculaire sur le comportement dynamique 
du muscle lors d’une contraction excentrique, notamment le module de Young et le module de 
cisaillement de la couche de tissu conjonctif, l’orientation des fibres de collagène de cette 
membrane et le coefficient de poisson du muscle. La caractérisation expérimentale in vitro de 
ces paramètres pour des vitesses de déformation élevées à partir de muscles striés humains 
actifs est essentielle pour l’étude de lésions musculaires traumatiques.
Le modèle numérique développé est capable de modéliser la contraction musculaire comme 
une transition de phase de la cellule musculaire par un changement de raideur et de volume à 
l’aide des lois de comportement de matériau prédéfinies dans le logiciel LS-DYNA (v971, 
Livermore Software Technology Corporation, Livermore, CA, USA). Le présent projet de 
recherche introduit donc un phénomène physiologique qui pourrait expliquer des blessures 
musculaires courantes (crampes, courbatures, claquages, etc.), mais aussi des maladies ou 
désordres touchant le tissu conjonctif comme les collagénoses et la dystrophie musculaire. La 
prédominance de blessures musculaires lors de contractions excentriques est également 
exposée. Le modèle développé dans ce projet de recherche met ainsi à l’avant-scène le concept 
de transition de phase ouvrant la porte au développement de nouvelles technologies pour 
l’activation musculaire chez les personnes atteintes de paraplégie ou de muscles artificiels 
compacts pour l’élaboration de prothèses ou d’exosquelettes.
M ots-clés
Muscle strié, lésion musculaire, fascia, contraction excentrique, modèle par éléments finis, 
transition de phase
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CHAPITRE 1 
INTRODUCTION
Les muscles striés sont des tissus biologiques cachant une structure hiérarchique complexe 
créée par une série de fibres musculaires parallèles enveloppées dans un réseau de tissus 
conjonctifs. Ils jouent un rôle primordial dans la production de force permettant aux êtres 
vivants de bouger [Macintosh et al., 2006]. Des lésions musculaires et tendineuses telles que 
des déchirures peuvent survenir lorsque le muscle est soumis à un étirement excessif ou lors 
d’un étirement durant une contraction excentrique [Armstrong et a l, 1983; Garrett W.E., 
1996; Opar et al., 2012]. Ce type de blessures touche les secteurs du travail, du sport et des 
transports créant d'innombrables incidences tant sur le plan humain, social qu’économique 
[Health Canada, 2002; Billette et Janz, 2011]. Ainsi, l’amélioration des techniques de 
prévention, de réadaptation et de traitement de ces lésions est souhaitable.
L’amélioration de ces techniques pourrait grandement bénéficier d’une meilleure 
compréhension de la mécanique musculaire en utilisant, par exemple, des modèles 
biomécaniques. Ceux expliquant le comportement mécanique du muscle, qui servent encore 
de référence aujourd’hui, ont été créés il y a plus d ’un demi-siècle. Le modèle rhéologique de 
Hill [A. Hill, 1938] demeure le choix privilégié pour représenter le muscle à l’échelle 
macroscopique même s’il comporte plusieurs limites telles que des conditions de sollicitation 
précises [McMahon, 1984; Epstein et Herzog, 1998]. Quant à l’échelle microscopique, le 
modèle des cross-bridges réalisé par Huxley [A. F. Huxley, 1957] décrivant l’interaction entre 
l’actine et la myosine demeure le paradigme accepté par la majorité de la communauté 
scientifique en ce qui a trait à la production de force musculaire. Cependant, celui-ci comprend 
diverses contradictions [Oplatka, 1997; Pollack, 1999; Herzog, 2000; Schutt et Lindberg, 
2000] et surtout, il n ’explique pas les contractions excentriques [Epstein et Herzog, 1998].
À priori, les différences majeures entre les sollicitations excentriques et concentriques du 
muscle sont expliquées d ’après le modèle de Hill. Pourtant, les contractions excentriques
1
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demandent des équations constitutives différentes [ Van Leeuwen, 1991; Tang et a i,  2009] et 
demeurent non maîtrisées lors de mouvements dynamiques [Krylow et Sandercock, 1997].
Ces dernières constatations indiquent que le fonctionnement du muscle strié n’est toujours pas 
appréhendé par la communauté scientifique, et cela, après plus de 2000 ans d ’études de 
l’anatomie humaine [Hudson, 2005],
Deux nouveaux concepts pourraient aider à mieux maîtriser le phénomène de contraction 
musculaire. Premièrement, il semble maintenant reconnu que les tissus conjonctifs, par 
exemple les fascias, jouent un rôle important dans la transmission des efforts musculaires [ 
Trotter, 1993; Huijing, 1999; Purslow, 2002; Purslow, 2010] et sont rarement considérés ou 
correctement intégrés dans les modèles musculaires [ Johansson et a i, 2000; Yucesoy et a i,  
2002; Tang et a i, 2009; Grasa et a i ,  2011]. Deuxièmement, un autre aspect mécanique non 
considéré à ce jour pourrait aussi s ’avérer essentiel dans la mécanique musculaire, soit 
l’existence d’une transition de phase [T. L. Hill, 1968; Pollack, 1990; Tanaka, 1992; Bouda et 
a i,  2002] au niveau des cellules qui constituerait la contraction musculaire. Ce phénomène 
pourrait entraîner l’augmentation de la raideur du muscle et de son volume, contribuant à 
F endommagement de la structure collagénique lors d’un étirement à haute vitesse. Ce 
changement rapide de propriétés des tissus organiques a été observé chez d ’autres espèces 
animales tels les échinodermes [Thurmond et Trotter, 1996]. Une telle modification brusque 
d’état pourrait faire en sorte que le muscle devienne un actuateur momentanément irréversible. 
Lors d’un étirement excentrique rapide, la cellule musculaire serait peu compliante et toute 
extension du muscle proviendrait d ’une déformation des structures collagéniques, augmentant 
la probabilité de blessures de ces tissus. II y a donc un intérêt à déterminer si la transition de 
phase de la cellule musculaire est un phénomène physiologique prometteur pour expliquer les 
lésions musculaires.
Le but de mon projet de maîtrise consistait, premièrement, à déterminer si un changement de 
phase de la cellule musculaire peut représenter différentes caractéristiques de la contraction 
musculaire. Deuxièmement, il avait pour but de déterminer comment les propriétés 
mécaniques connues des fascias et de la cellule musculaire affectent le comportement
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dynamique du muscle et ainsi, le processus de lésions. Afin de répondre à ces questions, mon 
projet de recherche visait ainsi à développer un modèle numérique par éléments finis du 
muscle strié humain afin de :
1. développer une plateforme simple et fonctionnelle à l’aide du solveur LS-DYNA 
(v971, Livermore Software Technology Corporation, Livermore, CA, USA), capable 
de résoudre des analyses dynamiques non linéaires à haute vitesse de déformation, afin 
de représenter le comportement mécanique du muscle avec l’importation de données 
expérimentales;
2. démontrer la capacité de modéliser une transition de phase à l’aide du logiciel LS- 
DYNA et;
3. d’étudier les mécanismes possibles entraînant les lésions musculaires traumatiques lors 
d’une contraction excentrique.
Avant de procéder à la création du modèle numérique, une revue de la littérature a permis de 
qualifier et de quantifier les propriétés mécaniques des différentes structures du muscle, mais 
aussi d’établir les différents paramètres importants (géométrie, grandeurs caractéristiques, 
propriétés des fibres, etc.). Le manque de données expérimentales représentatives et crédibles 
dû aux nombreuses conditions d’essais (taux de déformation, taux d ’humidité, etc.), à la nature 
des structures testées (différents types de muscles, muscle animal vs humain, avec ou sans 
fascia, etc.) et à la difficulté de caractériser les tissus biologiques (répétabilité des essais) 
rendent la quantification des propriétés mécaniques du muscle strié humain laborieuse. La 
caractérisation expérimentale du muscle dépasse ainsi le contenu de ce présent projet de 
recherche. Néanmoins, un ordre de grandeur des principales propriétés mécaniques, 
notamment la raideur, ainsi que la nature du comportement mécanique global du muscle 
(hyper/viscoélastique, non linéaire, isotrope transverse) ont permis l’élaboration du modèle 
numérique sur LS-DYNA (v971, Livermore Software Technology Corporation, Livermore, 
CA, USA).
Le modèle du muscle strié par éléments finis s’appuie sur la mécanique non linéaire des
milieux continus, plutôt qu’un modèle rhéologique, ce qui permet d ’étudier la distribution des
3
MODÉLISATION PAR ÉLÉMENTS FINIS DU MUSCLE STRIÉ
efforts et déformations dans un environnement tridimensionnel. L’intégration des différentes 
structures anatomiques selon leur géométrie ainsi que leur orientation est également effectuée, 
ce qui est impossible avec une représentation rhéologique.
Mon projet de recherche s’inspire du modèle géométrique développé par Clark et Cowey 
(1958) qui explique les changements de forme d’un cylindre composé de fibres hélicoïdales 
inextensibles soumis à une pression interne. Ce modèle a déjà permis d’étudier le 
comportement mécanique des muscles artificiels pneumatiques de type McKibben en fonction 
de l’orientation des fibres hélicoïdales [Liu et Rahn, 2003]. Toutefois, le changement de 
volume et l’extensibilité des fibres de collagène due à leur ondulation [Purslow, 1989] 
constituent deux caractéristiques majeures qui requièrent une modification de ce simple 
modèle géométrique.
Le biceps fémoral humain a été choisi comme muscle de référence étant donné sa 
prédisposition aux sollicitations excentriques provoquant des blessures traumatiques chez les 
sportifs [Stauber, 1989; Kirkendall et Garrett Jr, 2002; LaStayo et al., 2003;; Thelen et al., 
2005; Yu et a l, 2008]. Les dimensions géométriques sont basées sur des mesures 
cadavériques de six jambes humaines [Kellis et a l ,  2009]. A des fins de simplification du 
modèle, l’architecture du muscle a été réduite à une couche externe (tissu conjonctif) 
enveloppant une membrane hyperélastique, formant le corps du muscle, qui est attachée aux 
deux extrémités par des tendons. La contraction musculaire a été modélisée par une 
augmentation du diamètre de 15 % imposée au muscle d’après des observations par ultrasons 
sur des muscles humains activés [Ikai et Fukunaga, 1968; Montes, 2001; Koryak, 2008; Akagi 
et al., 2009].
Des variations ont été apportées au modèle numérique afin d’étudier l’influence de certains 
paramètres lors d’une contraction musculaire. Tout d’abord, une géométrie simple cylindrique 
a été comparée à la forme originale fusiforme du muscle avec un matériau isotrope (cf. 
CHAPITRE 3). Ensuite, les fibres de collagène présentes dans le tissu conjonctif de la couche 
externe ont été ajoutées afin d’étudier l’orthotropie du fascia en faisant varier leur orientation 
(cf. CHAPITRE 4). Finalement, le muscle a été soumis à un étirement afin de simuler une
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contraction excentrique et étudier le comportement mécanique du muscle dans le cas de 
sollicitations dynamiques (cf. CHAPITRE 5). La transition de phase a été modélisée grâce aux 
lois de comportement de matériau existantes dans la base de données de LS-DYNA capable de 
simuler la transition ductile-fragile présente chez les polymères. Ces études ont permis 
d ’émettre plusieurs conclusions quant au fonctionnement de la contraction musculaire et aux 
possibles causes à l’origine des blessures traumatiques. Ce nouvel outil démontre l’importance 
de considérer l’orthotropie de la membrane de tissu conjonctif et la nécessité d ’acquérir les 
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CHAPITRE 2 
ÉTAT DE L’ART
L’étude de l’architecture, du fonctionnement du muscle strié et des modèles numériques 
existants constitue la base essentielle dans la réalisation du modèle souhaité afin de 
caractériser la géométrie et les propriétés mécaniques. Les techniques utilisées pour la 
modélisation par éléments finis de ce tissu biologique et de structures semblables seront 
également traitées.
2.1 Architecture du muscle strié
Le muscle strié est un tissu biologique hétérogène composé de fibres contractiles et d ’un 
réseau de tissus conjonctifs mous interconnectés [Trotter, 1993; Huijing, 1999] formant une 
matrice extracellulaire permettant une génération de force. La Figure 2.1 montre la structure 
hiérarchique des différentes unités du muscle strié humain.
Le muscle entier est entouré d’une épaisse enveloppe de tissu conjonctif, appelée épimysium, 
qui regroupe ensemble les faisceaux musculaires. Ceux-ci sont composés de plusieurs fibres 
musculaires délimitées par une autre couche de tissu conjonctif, le périmysium. Les fibres 
musculaires représentent individuellement l’unité motrice, qui est composée d’une panoplie de 
myofibrilles enveloppée par l’endomysium. Ce réseau de fascias est constitué principalement 
d’un arrangement de fibres de collagène dans une matrice amorphe composée de 
protéoglycanes [Purslow, 2010] formant une alvéole de tissus conjonctifs représentée à la 
Figure 2.2.
7





Figure 2.1 : Schém a de l'architecture hiérarchique du m uscle strié et de ses enveloppes de tissu conjonctif [G illies et
Lieber. 2011]
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Figure 2.2 : A rchitecture du tissu con jon ctif intram usculaire  
dém ontrant le réseau alvéolé form é par l ’endom ysium  et le périm ysium  [Purslow  e t Trotter, 1994]
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La Figure 2.2 permet d’observer l’orientation quasi aléatoire des fibres de collagène dans 
l’endomysium qui adoptent tout de même une direction principale privilégiée [Purslow et 
Trotter, 1994] d’environ 60 degrés par rapport à l’axe longitudinal du muscle [Chaudhry et al., 
2012] afin de pouvoir s’ajuster au changement de diamètre des fibres musculaires [Purslow,
2002]. L’orientation des fibres de collagène change considérablement dépendamment de la 
fonction de la couche de tissu conjonctif. Le périmysium, quant à lui, est constitué de 
plusieurs plis contenant deux familles de fibres de collagènes ondulées et croisées à environ 
± 55 degrés afin de contenir les différents faisceaux musculaires, mais aussi d ’assurer une 
connexion synergique entre ceux-ci pour concentrer leur effort vers la même extrémité du 
muscle [Turrina et al., 2013]. Finalement, l’épimysium affiche la même configuration que le 
périmysium chez les longs muscles avec des fibres musculaires parallèles [Kjær, 2004; 
Purslow, 2010;] qui fusionnent avec le tendon aux extrémités [Purslow et Trotter, 1994; 
Turrina et al., 2013]. Cette structure contient la pression interne du liquide contenu 
(majoritairement de l’eau) qui est généré par le changement de volume du muscle lors d’une 
contraction musculaire [Turrina et al., 2013]. L’orientation des fibres de collagène des 
différentes couches subit une réorientation considérable avec les changements de longueur du 
muscle, passant de 20 à 80 degrés dans la configuration extrême complètement étirée et 
contractée respectivement [Purslow, 1989], suggérant des propriétés mécaniques non linéaires 
du réseau dépendant de la direction privilégiée par les fibres [Purslow, 2002]. Cette 
caractéristique typique de l’enveloppe du muscle strié sera considérée dans la modélisation.
En plus de jouer un rôle fonctionnel influençant la croissance du muscle, le comportement des 
cellules et le transport de l’information nerveuse et sanguine [Purslow, 2002; Kjær, 2004], ce 
réseau de fascias joue un rôle mécanique important. Traditionnellement limités à la 
contribution de l’élasticité passive du muscle [Huijing, 1999; Purslow, 2002;], les tissus 
conjonctifs assurent également une transmission latérale des efforts intramusculaires [Trotter, 
1993; Huijing, 1999; Purslow, 2002; Purslow, 2010; Kjær, 2004]. Ce transfert de force serait 
attribuable aux propriétés de cisaillement de ces tissus [Huijing, 1999; Purslow, 2002;]. D ’un 
point de vue mécanique, ces membranes biologiques à paroi mince peuvent être modélisées 
selon la théorie continue des membranes en négligeant le cisaillement transverse [Humphrey,
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2003]. Selon certains chercheurs [Levin, 1996; Scarr, 2011], ces tissus forment la composante 
en tension principale du corps où les fibres musculaires jouent le simple rôle de moteurs.
Un autre aspect important du muscle est l’orientation des fibres musculaires. En effet, 
dépendamment de l’action musculaire recherchée, les fibres sont orientées selon deux grandes 
familles : parallèles ou pennés. La première famille est principalement observée chez les 
muscles fusiformes où les fibres sont orientées dans le sens longitudinal. Chez les muscles 
pennés, les fibres musculaires sont plus courtes et positionnées de manière oblique. La Figure
2.3 illustre des schémas représentant les différentes orientations rencontrées chez les muscles 
striés des mammifères.
Figure 2.3 : Représentation schém atique des différentes orientations possibles des fibres m usculaires [Epstein et
Herzog, 1998]
L’orientation de type fusiforme, soit des fibres parallèles et longitudinales, sera privilégiée 
pour le modèle du présent projet de recherche par sa simplicité, mais aussi parce que cette 
configuration est la plus répandue chez les muscles humains [Macintosh et al., 2006],
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2.2 Principales propriétés m écaniques du muscle
Une description détaillée de l’essentiel du cadre de référence relatif au fonctionnement et aux 
propriétés caractéristiques du muscle strié (force/vitesse, tension/longueur, etc.) est réalisée 
dans plusieurs ouvrages de référence spécialisés notamment McMahon (1984), Macintosh et 
al. (2006), Nigg et Herzog (2007) ainsi que Carlson et Wilkie (1974) [Carlson et Wilkie, 1974; 
McMahon, 1984; Macintosh et al., 2006; Nigg et Herzog, 2007;]. Ici, un bref récapitulatif des 
propriétés importantes est réalisé.
Le comportement mécanique du muscle est différent qu’il soit à l’état passif ou actif. En effet, 
le muscle démontre une force exponentielle caractérisée par les propriétés mécaniques non 
linéaires des fascias à l’état passif. À l’état actif, la force est dépendante de la longueur du 
muscle avec un maximum coïncidant avec la longueur optimale ('IqM) des fibres musculaires. 
Cette propriété, dénommée tension-longueur, se produisant lors d’une contraction isométrique 
(longueur constante), est illustrée à la figure 2.4. Il est à noter que la force active s’obtient en 




0 . 5 / 1 .5 /
Figure 2.4 : Propriété tension-longueur d ’un m uscle lors d ’une contraction isom étrique  
pour l'état passif, com plètem ent a c tif et total [Zajac, 1989]
Le muscle affiche également un comportement distinct lors d’une contraction concentrique ou 
excentrique. Le muscle actif développe une force plus élevée lors d ’un allongement 
(excentrique) que d’un raccourcissement (concentrique). De plus, cette force augmente avec
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une vitesse de sollicitation positive (étirement) et diminue avec une vitesse négative 
(raccourcissement). Cette propriété, dénommée force-vitesse, obtenue lors d ’une contraction 
isotonique (force constante) est illustrée à la figure 2.5
a{t) = <1.8 F
0
tongihening shortenng
Figure 2.5 : Propriété force-vitesse du m uscle com plètem ent a c tif  dém ontrant le com portem ent d istinct lors d ’une 
contraction concentrique (partie droite) et excentrique (partie gauche) [Zajac, 1989]
La Figure 2.5 montre que les contractions excentriques demandent des équations constitutives 
différentes [Van Leeuwen, 1991; Tang et al., 2009] de celles qui sont concentriques. Le 
niveau élevé de la force pouvant être atteint témoigne du plus grand nombre de blessures 
musculaires traumatiques associées à une contraction excentrique [Armstrong et al., 1983; 
Stauber, 1989; Allen, 2001; Kirkendall et Garrett Jr, 2002; LaStayo et al., 2003]. Les deux 
propriétés fondamentales du muscle, illustrées aux Figure 2.4 et Figure 2.5, s’appliquent 
autant au muscle entier qu’à une fibre musculaire individuelle et peuvent être combinées pour 
former une courbe tridimensionnelle (cf. Figure 2.6) montrant la dépendance de la force 
développée par le muscle activé à 100%  avec sa longueur et la vitesse de sollicitation. Un 
niveau d’activation inférieur engendre une version d’échelle réduite de la Figure 2.6 [A. Hill, 
1938; Zajac, 1989],
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Figure 2.6 : C ourbe trid im ensionnelle de la force produite par le m uscle com plètem ent activé  
en fonction de sa longueur et de la v itesse de sollicitation [W inter. 2009]
Outre ces propriétés, le muscle est considéré comme un matériau hyperélastique quasi 
incompressible [Johansson et a l, 2000; Blemker et al., 2005; Bol, 2010; Grasa et al., 2011] de 
par sa haute teneur en eau [Weiss et al., 1996]. Il est également reconnu pour ses réponses 
mécaniques sous tension dépendantes du temps (viscoélasticité) et de la vitesse de déformation 
comme la majorité des tissus biologiques [Meyer, 2011]. Le muscle strié se compare ainsi aux 
polymères, notamment les polyamides (nylon).
Lors d’un changement de longueur induit par une contraction musculaire, le diamètre du 
muscle est modifié afin de garantir un volume quasi constant [Abbott et Baskin, 1962; Baskin 
et Paolini, 1967]. Cette dimension peut alors augmenter de 10 à 40%  dépendamment du 
muscle étudié [Ikai et Fukunaga, 1968; Montes, 2001; Koryak, 2008; Akagi et al., 2009].
2.3 Contraction musculaire et transition de phase
La génération de force par le muscle peut être analysée par la compréhension de la contraction 
musculaire. Néanmoins, plusieurs théories existent et seront explicitées uniquement d’un point 
de vue mécanique considérant l’objectif du présent projet. Pour de plus amples informations,
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voir Herzog et al. (2010), Epstein et Herzog (1998), McMahon (1984), A.F. Huxley (1957) et 
Pollack (1990) [A. F. Huxley, 1957; McMahon, 1984; Pollack, 1990; Epstein et Herzog, 1998; 
Herzog, 2000].
Le paradigme accepté par la majorité de la communauté scientifique est la génération de la 
force musculaire à partir du glissement confirmé entre les protéines contractiles actine et 
myosine [A. Huxley et Niedergerke, 1954; H. Huxley et Hanson, 1954] présentes dans la plus 
petite entité motrice du muscle : les sarcomères. Cette théorie élaborée par Huxley [A. F. 
Huxley, 1957] permet de prédire et de représenter d’une façon plus intuitive plusieurs 
observations reliées à la mécanique musculaire, notamment le comportement lors de 
contractions concentriques ainsi que la quantification de la production de chaleur et d ’énergie 
durant la contraction [Epstein et Herzog, 1998; Herzog et al., 2012]. Huxley a donc développé 
un modèle proposant que ce glissement soit dû à l’interaction entre une connexion (cross- 
bridge) présente sur un filament (myosine) qui s’attache et se détache de manière cyclique à 
l’autre filament (actine). Le lien qui existe entre les deux filaments engendre le glissement 
relatif entre ceux-ci qui générerait, selon lui, une force. La Figure 2.7 illustre la courbe 
tension-longueur d’une fibre musculaire en liant la configuration de l’actine et myosine pour 
chacune des longueurs numérotées.
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Figure 2.7 : C ourbe tension-longueur d'une fibre m usculaire m ontrant l'interaction  entre l'actine et la m yosine (bas)
pour chacune des longueurs num érotées [McMahon, 1984]
Par contre, cette théorie n’est pas en mesure de prédire le comportement du muscle lors d’une 
contraction excentrique [Givli, 2010; Herzog et al., 2012]. L’intensité de la force développée 
est proportionnelle au nombre de connexions actine-myosine selon cette théorie [A. F. Huxley, 
1957; Zahalak, 1981], ce qui requiert des longueurs équivalentes pour chacun des sarcomères 
en série d ’une myofibrille pour avoir une stabilité mécanique. Pourtant, ce concept est 
contradictoire avec la non-uniformité observée des longueurs des sarcomères constituant la 
même fibre musculaire [Givli, 2010]. Ainsi, cette théorie implique une instabilité mécanique 
au niveau des unités motrices, ce qui est insensé pour une structure fonctionnelle telle le 
muscle.
Actine
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De plus, aucune observation de l’attachement entre l’actine et la myosine lors d ’une 
contraction musculaire n’a pu être démontrée encore aujourd’hui [Oplatka, 1997; Pollack,
1999], Même que certains chercheurs ont démontré l’existence d’une force sans interaction 
entre les deux protéines [Léonard et Herzog, 2010; Cornachione et Rassier, 2012], Ces 
contradictions ont donc poussé d’autres chercheurs à élaborer leurs propres théories afin 
d ’expliquer la production de force par le muscle.
En parallèle, d’autres chercheurs ont adopté une approche macroscopique suggérant que les 
propriétés élastiques du muscle soient reliées à un changement d ’état de la myosine [Astbury, 
1947], plus précisément une transition de phase de cette protéine entraînant un changement de 
volume du muscle [Flory, 1956]. La contraction musculaire pourrait ainsi être le résultat d ’une 
transition de phase [T. L. Hill, 1968].
Cette théorie s’appuie sur la présence de ce phénomène chez les gels polymères qui 
rétrécissent en réponse à un stimulus chimique et physique comme la température, le pH, le 
contenu ionique, le champ électrique, la lumière et la présence d ’une molécule particulière 
[Tanaka, 1992]. Ce changement de propriétés a été observé chez les tissus conjonctifs des 
échinodermes [Thurmond et Trotter, 1996] sans toutefois mentionner qu’il était attribuable à 
une transition de phase. Toutefois, ce type de transition de phase a été observé chez les 
mucines composant les limaces [Verdugo, 1986] et probablement celles recouvrant nos 
conduits intestinaux [Tanaka, 1992].
Chez les polymères, un paramètre clé définissant ce changement de phase est le passage de
l’état caoutchouteux (mou) à l’état vitreux (solide) à une température spécifique au matériau
nommée transition vitreuse (Tg), qui est déterminée à partir des forces intermoléculaires et de
la flexibilité des chaînes [Treloar, 1975]. Les tissus biologiques détiennent également une
température autour de laquelle leurs propriétés (module d’élasticité, résistance, volume,
densité, etc.) varient significativement [Tolstoguzov, 2000], qui se situe vers -10 °C [Brake et
Fennema, 1999]. Plusieurs facteurs contribuent à l’élévation de la température de transition
vitreuse, entre autres la baisse du contenu en eau, jouant le rôle de plastifiant, et
l’augmentation de la vitesse de déformation du matériau [Tolstoguzov, 2000]. La Figure 2.8
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montre l’évolution du module d ’élasticité du polymère, polyméthacrylate de méthyle 
(PMMA), en fonction de la température pour six différentes vitesses de déformation qui 
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Figure 2.8 : Influence de la vitesse de déform ation sur le m odule d 'élasticité du PM M A et de la tem pérature de
transition vitreuse.
La ligne verticale pointillée représente la tem pérature am biante (298 K ) [M ulliken et Boyce, 2006]
La Figure 2.8 permet d’observer que la température à laquelle le PMMA change brusquement
de module d’élasticité (Tg) augmente de plus de 100 K avec une augmentation de 1010 de la
vitesse de déformation chez ce polymère. La température de transition vitreuse du muscle
pourrait donc se produire à la température ambiante avec une augmentation marquante de la
vitesse de déformation. Cette soudaine hausse de la raideur du muscle pourrait expliquer les
déchirures et les crampes musculaires lors d ’activités sportives où les vitesses de déformations
peuvent être élevées [Theis et a i, 2012; Schache et al., 2012]. Le fait de suer durant des
activités intenses pourrait constituer un effet aggravant le phénomène de la modification des
propriétés mécaniques du muscle puisque cela amène une diminution du contenu en eau. A
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titre de référence, les Figure 2.9 et Figure 2.10 montrent comment le comportement mécanique 
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Figure 2.9 C ourbes contrainte/déform ation du PM V tA  en fonction de la v itesse  de déform ation [M ulliken e t Boyce. 
2006]
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Figure 2.10 : C ourbe force/déplacem ent du m uscle tibial antérieur du lapin activé  
en fonction de la vitesse d e  déform ation [Grover et a i ,  2007]
Les Figure 2.9 et Figure 2.10 démontrent que l’augmentation de la vitesse de déformation 
engendre l’augmentation de la limite élastique chez le PMMA et le muscle, mais aussi de la 
diminution de la déformation à la rupture pouvant caractériser une transition de phase à la 
température ambiante.
2.4 M odèles numériques du m uscle existants
Plusieurs modèles ont été créés afin d ’étudier le comportement mécanique du muscle. Ceux-ci 
se divisent principalement en deux familles, soit les modèles microscopiques ou 
macroscopiques. Les modèles microscopiques sont basés sur la théorie élaborée par Huxley et 
servent à étudier le comportement biochimique, thermodynamique et mécanique à l’échelle 
moléculaire. Ces modèles sont principalement utilisés pour tenter de valider la théorie des 
protéines contractiles et expliquer les non-uniformités créées dans les sarcomères [Givli,
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2010]. Les modèles macros, quant à eux, permettent d’étudier d ’une manière simpliste le 
comportement global du muscle en utilisant habituellement le modèle rhéologique de Hill [A. 
Hill, 1938]. Ces modèles assemblés en série permettent d ’effectuer des analyses de 
mouvement du corps humain uniquement en une dimension (1D). Ainsi, il est difficile 
d’évaluer la distribution non uniforme des contraintes et déformations dans un muscle avec 
une architecture tridimensionnelle complexe détenant des propriétés anisotropes. Le modèle 
proposé dans ce projet de recherche peut être désigné comme hybride puisqu’il permet de 
caractériser autant le comportement mécanique global du muscle (macroscopique) que celui 
d’une fibre musculaire dans son enveloppe fasciale (microscopique).
Depuis quelques décennies, plusieurs chercheurs ont développé leurs équations constitutives 
basées sur la mécanique non linéaire des milieux continus afin de modéliser le muscle strié par 
l’entremise de la méthode par éléments finis [Martins et a l,  1998; Johansson et al., 2000; 
Yucesoy et al., 2002; Oomens et a i,  2003; Blemker et al., 2005; Bol et Reese, 2008; Van 
Loocke et al., 2008; Tang et al., 2009; Chi et al., 2010; Sharafi et Blemker, 2010; Ito et al., 
2010; Lu et al., 2010; Rehorn et Blemker, 2010; Grasa et al., 2011; Sharafi et al., 2011; 
Sharafi et Blemker, 2011; Ehret et a l,  2011; Spyrou et Aravas, 2011; Hodgson et al., 2012; 
Zhang et Gao, 2012] . Celles-ci sont basées sur l’adaptation des équations générales de la 
mécanique continue [G. A. Holzapfel, 2000; Spencer, 2004] aux spécificités des tissus 
biologiques (anisotropie, viscoélasticité, hétérogénéité, quasi-incompressibilité et grandes 
déformations) notamment les tendons et les ligaments [Weiss et a l ,  1996] ainsi que des parois 
artérielles [Humphrey, 1998; G. A. Holzapfel et a l ,  2002; Taber, 2004]. Le muscle est 
représenté par un matériau hyperélastique dans la plupart des cas en supposant un état 
préconditionné [Weiss et a l, 1996] plutôt qu’un comportement viscoélastique [Van Loocke et 
al., 2008; Ito et a l,  2010; Lu et a l ,  2010; Spyrou et Aravas, 2011]. Les propriétés 
viscoélastiques proviennent cependant d’expérimentations en compression d’un muscle à 
l’état passif [Van Loocke et a l, 2008]. Les modèles par éléments finis proposés dans ce 
présent projet de recherche s’appuient sur la mécanique non linéaire des tissus biologiques en 
tenant compte de la viscoélasticité pour étudier le comportement dynamique du muscle.
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Des simplifications du problème physique sont généralement effectuées au niveau de la 
géométrie du muscle et/ou de la nature des propriétés mécaniques des structures anatomiques 
afin de développer un modèle numérique. La géométrie choisie est obtenue à partir de muscle 
idéalisé [Johansson et a i,  2000; Yucesoy et al., 2002; Tang et al., 2009; Lu et al., 2010; Chi et 
a i,  2010; Spyrou et Aravas, 2011], de coupes histologiques [Blemker et al., 2005; Sharafi et 
al., 2011] ou de reconstruction tridimensionnelle à partir de l’imagerie pas résonance 
magnétique [ Oomens et al., 2003; Bol et Reese, 2008; Rehorn et Blemker, 2010; Grasa et al.,
2011] . La Figure 2.11 présente un exemple de la géométrie obtenue à partir de l’imagerie par 
résonance magnétique (A), d’un muscle idéalisé (B) et de coupes histologiques (C).
Géométrie reconstruite à partir de Géométrie idéalisée
l’imagerie par résonance magnétique (Tang et al 2009)
(Grasa, 2011) v a .
C)
O riginal M odel
Géométrie basée sur coupes histologiques 
(Blemker et al., 2005)
Figure 2.11: Exem ple de la géom étrie utilisée pour les m odèles du m uscle par élém ents Finis
Les propriétés mécaniques du muscle et des tendons proviennent soit de données 
expérimentales dédiées au muscle modélisé [Blemker et a i ,  2005; Van Loocke et a i ,  2008;
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Grasa et a l,  2011] ou d’estimations à partir d’expérimentations disponibles dans la littérature 
[Yucesoy et al., 2002; Oomens et a l ,  2003; Tang et al., 2009; Ito et al., 2010; Lu et a l ,  2010; 
Hodgson et al., 2012]. N ’ayant pas accès à de données expérimentales ni à d’images de la 
géométrie exacte du muscle, le modèle élaboré dans ce présent projet de recherche sera 
représenté par un muscle idéalisé à partir de mesures cadavériques dont les propriétés 
mécaniques seront estimées à partir de la littérature. Une validation du comportement 
mécanique du muscle devra donc être réalisée afin de confirmer la fiabilité du modèle 
simplifié avant d’émettre des conclusions quant aux possibles mécanismes des blessures 
musculaires traumatiques.
Le comportement mécanique de l’enveloppe de tissu conjonctif du muscle est souvent ignoré 
ou incorporé dans la loi de comportement globale du muscle. Seulement quelques modèles 
élaborés font la distinction entre les propriétés mécaniques du fascia et des fibres musculaires. 
L’enveloppe de tissu conjonctif est alors considérée comme une membrane isotrope [Yucesoy 
et al., 2002; Rehom et Blemker, 2010; Hodgson et a l ,  2012; Zhang et Gao, 2012] ou une 
architecture alvéolée [Sharafi et Blemker, 2011], Le modèle proposé dans le cadre de cette 
maîtrise considère le muscle comme un matériau composite (muscle intégré dans son 
enveloppe fasciale). Il fait donc intervenir l’anisotropie observée du tissu conjonctif [Kjær, 
2004; Purslow, 2010;] créée par les fibres de collagène, ce qui n’a jamais été considéré à 
priori. La réorientation de ces fibres durant la contraction musculaire est également 
incorporée. Uniquement l’influence de l’orientation des fibres musculaires dans le muscle a 
été analysée [Blemker et a l, 2005; Bol et Reese, 2008; Chi et a l ,  2010; Spyrou et Aravas, 
2011; Hodgson et al., 2012] afin d ’étudier leurs changements de longueurs non uniformes 
durant une contraction.
Pour analyser les patrons de contraintes dans le muscle lors d ’une contraction musculaire,
l’effort dans la direction des fibres musculaires est généralement décomposé en une partie
passive et active. La génération de force est alors assurée par un modèle de Hill (cf. Figure
2.6) afin de caractériser l’activation musculaire à partir du degré d ’activation, de la longueur
des fibres musculaires et de la vitesse de contraction, ce qui ne procure aucune information sur
le mécanisme engendrant la contraction musculaire [Zhang et Gao, 2012]. Ainsi, certains
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utilisent une approche thermodynamique et chimique faisant intervenir la théorie de 
l’attachement actine-myosine pour activer le muscle [Oomens et a i,  2003; Zhang et Gao,
2012]. Dans les deux cas, une fonction d’activation arbitraire [Hodgson et al., 2012] ou basée 
sur un signal d’impulsion nerveuse [Bol, 2010] doit donc être créée afin de piloter le 
changement de longueur du muscle lors de la contraction musculaire. Donc, aucun modèle 
avant celui développé dans ce projet de recherche n’utilise une approche fondée sur la 
transition de phase pour représenter le comportement du muscle lors d’une contraction 
musculaire.
Il est important de noter les différences qui existent entre les contractions concentriques et 
excentriques tant au niveau qualitatif que quantitatif en inspectant la Figure 2.5. Le modèle de 
Hill décrit bien quantitativement le mouvement concentrique du muscle, mais ne prédit pas 
avec précision son comportement mécanique lors d ’une contraction excentrique surtout dans 
le cas d’élongation substantielle ou de mouvements dynamiques [Krylow et Sandercock, 
1997]. Ainsi, des équations constitutives différentes sont nécessaires pour représenter la 
contraction concentrique et excentrique [Van Leeuwen, 1991; Tang et al., 2009;]. Pourtant, 
plusieurs recréent la courbe de référence du modèle rhéologique de Hill pour des vitesses 
positives [Tang et al., 2009; Lu et al., 2010; Spyrou et Aravas, 2011] tandis que d ’autres 
s’appuient sur une courbe expérimentale de l’étirement actif ou passif d ’un muscle [Ito et al., 
2010; Lu et al., 2010; Sharafi et al., 2011]. De plus, les vitesses de déformation utilisées sont 
faibles, soit de l’ordre de 10'2 s '1 [Ito et al., 2010; Spyrou et Aravas, 2011], voire même quasi 
statiques [Chi et a i,  2010; Rehom et Blemker, 2010; Sharafi et al., 2011;]. Dans le cas de 
vitesses supérieures, de l’ordre de 101 s-1 [Lu et a i ,  2010], les effets dynamiques d’un tel 
chargement sur le comportement du muscle ne sont pas traités. Le modèle développé dans ce 
projet de recherche permet d ’analyser l’influence des propriétés mécaniques du fascia et de la 
cellule musculaire sur le comportement dynamique du muscle en réalisant la contraction 
excentrique en deux étapes : une contraction isométrique suivie d ’une élongation imposée.
Des études s’intéressent également aux lésions musculaires, mais elles analysent uniquement
l’influence de la géométrie (épaisseur, longueur et largeur) [Rehom et Blemker, 2010] ou de la
raideur de l’enveloppe de tissu conjonctif [Sharafi et al., 2011] sur les déformations locales
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près de la transition entre le muscle et le tendon, endroit névralgique [De Smet et Best, 2000], 
dans un contexte quasi statique et non dynamique.
2.5 M odèles de structures analogues au muscle
Les techniques de modélisation utilisées pour des structures biologiques et robotiques peuvent 
servir d’analogie afin de créer le présent modèle numérique du muscle. Le modèle 
géométrique développé par Clark et Cowey [Clark et Cowey, 1958] pour étudier différentes 
espèces de vers est devenu un concept clé des biologistes dans l’étude des squelettes 
hydrostatiques à volume constant [Shadwick, 2008] tels que les bras des céphalopodes 
[Wainwright et al., 1976] et les structures dermiques des dauphins [Pabst, 1996] ainsi que 
ceux à volume variable [Kelly, 2007] tels que le développement des notocordes [Koehl et a i,
2000] et l’expansion des tétraodontidés. Ce modèle permet d’évaluer la variation de volume 
d’un cylindre composé d’une famille de fibres hélicoïdales inextensibles en fonction de leur 
orientation (cf. Figure 2.12).
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Figure 2.12 : Variation théorique du volum e d ’un cylindre avec une fam ille de fibres hélicoïdales inextensibles de 
longueur unitaire en fonction de l'orientation des fibres [C lark et C ow ey. 1958]. La ligne horizontale représente la 
variation de l'inclinaison des fibres créant une am plitude de m ouvem ent donné pour le cas du ném ertien amphiporus
lactifloreus de volum e constant.
Le graphique de la Figure 2.12 permet de noter qu’une diminution de volume théorique 
d’environ 55 %, correspondant à une augmentation de 20 % du diamètre et une diminution de 
70 % de la longueur (cf. Annexe A), est nécessaire pour passer d ’une structure ayant des fibres 
à 54 degrés au repos à un état contracté de 80 degrés comme dans le cas des fibres de 
collagène de l’enveloppe de tissu conjonctif du muscle [Purslow, 1989]. Ce résultat 
impliquerait toutefois que le muscle détient un coefficient de poisson sans sens physique, soit 
supérieur à 0.5. Sinon, la structure de section circulaire doit s’ovaliser pour garder un volume
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constant lors de ses changements de longueurs [Clark et Cowey, 1958]. Ce modèle 
géométrique n’indique cependant pas le comportement d ’une membrane extensible, tel le 
fascia, qui est composée de deux familles de fibres hélicoïdales originalement ondulées 
[Purslow, 1989].
Ce concept géométrique a également permis d’étudier les actuateurs pneumatiques de type 
Mckibben [Chou et Hannaford, 1996; Daerden et Lefeber, 2002; Liu et Rahn, 2003; Manuello 
Bertetto et Ruggiu, 2004] appelés muscles artificiels pneumatiques. Ces actuateurs sont 
composés d’une membrane élastique de caoutchouc fermée et renforcie d ’un entrelacement de 
fibres (kevlar, nylon, etc.) qui change de longueur sous une pression interne. Ces études ont 
permis de conclure que l’orientation des fibres est le paramètre gouvernant le comportement 
mécanique d’une telle structure [Liu et Rahn, 2003]. Les actuateurs avec des fibres orientées 
de moins de 54 degrés raccourcissent et élargissent avec une augmentation de pression interne, 
démontrant une bonne raideur en flexion, tandis que ceux avec des fibres orientées de plus de 
54 degrés allongent et rétrécissent avec une augmentation de pression interne, démontrant une 
tendance au flambage et à l’entortillement. [Koehl et al., 2000; Liu et Rahn, 2003]. La force 
de contraction théorique des muscles artificiels de type Mckibben est fonction quadratique du 
diamètre au repos de l’actuateur, linéaire de la pression interne et monotone de l’orientation 
des fibres (0° < 6 < 90°) [Chou et Hannaford, 1996; Daerden et Lefeber, 2002]. Mon projet de 
recherche s’inspire de ce modèle géométrique développé par Clark et Cowey [Clark et Cowey, 
1958] qui explique les changements de forme d’un cylindre composé de fibres hélicoïdales 
inextensibles soumis à une pression interne pouvant représenter le muscle strié.
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CHAPITRE 3 
INFLUENCE DE LA GÉOMÉTRIE SUR LE 
COMPORTEMENT MÉCANIQUE DU MUSCLE
Ce chapitre présente la comparaison entre deux modèles du muscle par éléments finis dont la 
géométrie constitue l’unique paramètre à l’étude. Le comportement mécanique lors d’une 
contraction d’un muscle réduit à la forme cylindrique a été comparé à celui d ’un muscle 
fusiforme de même dimension. L’objectif de cette modélisation présentée ci-après est 
d’évaluer le rôle de la forme du muscle sur sa réponse mécanique à une contraction 
musculaire.
3.1 Géométrie des modèles et maillage
La géométrie du muscle de forme cylindrique et ses dimensions en millimètres, basées sur les 
mesures cadavériques du biceps fémoral [Kellis et al., 2009], sont illustrées à la Figure 3.1. 
Ici, le muscle a été simplifié à une membrane interne (bleue) cylindrique de section uniforme 
afin de faciliter la simulation de la contraction musculaire. Une couche de tissu conjonctif 
forme la membrane externe (rose) qui enveloppe le muscle sur toute la longueur.
Èéments rigides reliant la membrane 
externe au tendon
Membrane interne bleue 
musde
Membrane externe rose: Issu conjonctif
0 25,4
2 ressorts : tendons
Figure 3.1 : D im ensions en m illim ètres du m odèle du m uscle cylindrique
L’épaisseur des membranes a été choisie afin de réduire les instabilités numériques causées 
par des éléments ayant des facteurs de forme trop élevés. L’épaisseur de la membrane externe
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a été fixée au minimum acceptable pour former la plus mince couche possible soit 0,1 mm. La 
membrane interne a, quant à elle, été établie à 1 mm afin de représenter un tube à paroi mince 
favorisant une expansion uniforme. Ces faibles épaisseurs font en sorte qu’il est possible de 
négliger le phénomène de cisaillement dans les membranes. Ces deux structures ont été 
construites et maillées avec le logiciel Fem apvl0.3 (Siemens PLM Software, Piano, TX, 
USA) à l’aide de 6100 éléments surfaciques linéaires Belytschko-Tsay [Hallquist, 2006] 
chacune. L’interface entre les deux membranes est considérée comme une surface glissante 
avec un très faible coefficient de frottement (0,01) comme première approche.
La Figure 3.1 illustre la modélisation des tendons par des ressorts linéaires, initialement au 
repos, actifs uniquement dans l’axe longitudinal (Z). La raideur des tendons a été fixée à 
300 N/mm correspondant à une valeur moyenne obtenue pour le tendon d’Achille dont la 
caractérisation peut être réalisée in vivo chez les humains [Theis et a i,  2012; Muraoka et a i,  
2005; Peltonen et a i ,  2010]. Les ressorts sont liés à la couche externe par des éléments rigides 
sur le pourtour afin de garantir une transmission des efforts mécaniques et éliminer les effets 
de changement de section provoqués par une zone de transition entre le muscle et le tendon. 
Les propriétés dynamiques des tendons (fonction du temps et du taux de déformation) ont été 
négligées dans ce projet de recherche par l’utilisation de ressorts discrets.
Le modèle fusiforme et ses dimensions en millimètres sont illustrés à la Figure 3.2. Ce dernier 
a été construit avec le logiciel SolidWorks 2012 (Dassault Systèmes SolidWorks Corporation, 
Waltham, MA, USA) et maillé avec Femap vl0.3 (Siemens PLM Software, Piano, TX, USA) 
à l’aide de 4264 éléments surfaciques linéaires Belytschko-Tsay pour chacune des deux 
membranes. Cette figure montre que les dimensions caractéristiques du muscle fusiforme sont 
les mêmes que celui de forme cylindrique. De la même manière, des ressorts et des éléments 
rigides ont également été utilisés pour modéliser respectivement les tendons et la zone de 
transition vers le muscle.
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Figure 3.2 : D im ensions en m illim ètres du m odèle du m uscle de forme fusiform e
3.2 Choix des matériaux
Plusieurs matériaux inclus dans le logiciel LS-DYNA peuvent être utilisés [LSTC, 2013] pour 
modéliser le muscle en se basant sur les propriétés mécaniques indiquées à la section 2.2. Une 
multitude de lois de comportement utilisées pour modéliser des polymères existe et il importe 
de choisir le type de matériau qui répond à l’ensemble des critères, soit :
•  définition d’une courbe contrainte/déformation provenant ultimement de tests
expérimentaux;
• changement de la raideur du matériau en fonction de la vitesse de déformation;
• définition d’un critère de défaillance;
•  définition de l’orientation de fibres dans le matériau (orthotropie).
Malheureusement, aucun des matériaux contenus dans le logiciel LS-DYNA ne comprend
toutes ces options. Il est possible de créer et d ’implanter ses propres lois de comportement de
matériau dans ce logiciel, mais cela dépasse les limites du présent projet. Néanmoins, le
matériau *MAT_PLASTICITY_POLYMER (*MAT_089) remplit les trois premiers critères. Il
est possible de définir différentes courbes d ’entrée qui permettent de contrôler les effets de la
vitesse de déformation sur la réponse mécanique, lorsque désirée. Contrairement aux autres
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matériaux inclus dans LS-DYNA, la courbe contrainte/déformation et la déformation à la 
rupture sont définies à partir de la déformation totale vraie et non avec la déformation 
plastique. Ceci est donc pratique pour des applications où la transition élastique/plastique est 
moins évidente que chez les métaux [LSTC, 2013]. Se souciant uniquement du domaine 
élastique pour le comportement mécanique du muscle, cette caractéristique est également 
intéressante. De plus, ce matériau est utilisé pour imiter la transition ductile/fragile présente 
chez les polymères. Cette fonctionnalité permet ainsi la modélisation de la transition de phase 
désirée. Cependant, un autre type de matériau devra être utilisé pour étudier l’orthotropie et il 
sera décrit au CHAPITRE 4.
Dans l’étude de la géométrie du modèle, les effets dynamiques ne seront pas considérés (voir 
CHAPITRE 5 à ce sujet). Une courbe contrainte/déformation vraie doit être définie pour 
caractériser le matériau. La Figure 3.3 illustre le comportement non linéaire défini pour le 
modèle du muscle cylindrique et celui qui est fusiforme. Cette courbe a été créée à partir d’une 
fonction polynomiale d ’ordre 4 en fonction du comportement connu du muscle actif décrit à la 
section 2.2, c’est-à-dire lors d’une contraction musculaire.
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Déformation vraie
Figure 3.3 : C ourbe contrainte/déform ation vraie utilisée pour le m uscle et la couche de tissu conjonctif
La première approche employée consiste à définir des modules de Young équivalents pour le
muscle (membrane interne) ainsi que pour le tissu conjonctif (membrane externe). De cette
façon, l’étude de l’influence de la forme du muscle est isolée de la différence possible entre les
raideurs des deux membranes. D ’après la figure précédente, il est possible de calculer une
valeur de 210 MPa pour le module de Young de la partie quasi linéaire de la courbe. Cette
valeur est le résultat de l’approximation des quatre coefficients du polynôme pour créer une
courbe qui s’approche du comportement actif du muscle. Des ordres de grandeur de cette
donnée sont fournis dans la littérature et proviennent de l’étirement à l’état passif de
l’extenseur long des orteils sans aponévrose (extensor digitorum longus) de 9 lapins [Morrow
et a i,  2010], soit un module de Young de 450 kPa, et à l’état actif du muscle tibial antérieur
chez 6 lapins [Grover et a i,  2007], soit une raideur de 10 N/mm. La relation entre la raideur
(k) et le module de Young (E) dans le cas d ’un corps solide soumis à une extension (k = AE/L)
permet de trouver une valeur de 1,5 MPa d ’après la longueur du muscle (L) indiquée par les
auteurs (10 mm) et une section (A) de 65 mm2 [Davis et al., 2003]. La courbe choisie à la
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Figure 3.3 pour définir le comportement mécanique du modèle considère que le biceps 
fémoral d’un être humain détient un module de Young 136 fois plus élevé que le muscle tibial 
antérieur d’un lapin. Selon la relation ci-haut, cela ne signifie toutefois pas que ce dernier est 
136 fois plus raide puisque les dimensions des deux muscles sont différentes. L’influence du 
module de Young des structures anatomiques modélisées (muscle et fascia) sera traitée au 
CHAPITRE 6.
Pour tenir compte de l’incompressibilité du muscle et réduire les difficultés numériques, un 
coefficient de poisson de 0,4995 a été défini. Le dernier paramètre définissant le matériau 
utilisé pour cette étude représente la masse volumique du muscle fixée à 1,1 g/cm3 [Ward et 
Lieber, 2005].
3.3 Conditions aux frontières et chargem ent
Afin de simuler une contraction musculaire, des conditions aux frontières et de chargement 
doivent être définies pour le modèle par éléments finis. Tout d’abord, les extrémités libres des 
deux ressorts sont fixées dans toutes les directions (déplacement et rotation) et sont illustrées 
par des petits triangles (bleus) sur la Figure 3.4. Ensuite, les deux nœuds de l’autre extrémité 
des ressorts, localisés au centre du muscle, peuvent uniquement se déplacer longitudinalement 
(Z) afin de garantir une continuité entre les tendons et la couche externe de tissu conjonctif par 
l’entremise des éléments rigides. La Figure 3.4 illustre également la portion du modèle où un 
déplacement radial est imposé au muscle (membrane interne). Une section d’éléments de 
chaque côté a été épargnée pour éviter les effets de bord et pour transmettre des déplacements 
longitudinaux (Z) aux tendons. Il est à noter que le nombre de ces rangées est le même de 
chaque côté pour des raisons de symétrie. Pour fixer le muscle dans l’espace et garantir les 
déplacements désirés, les seuls degrés de liberté non contraints sur tous les nœuds du pourtour 
du muscle (membrane interne) aux deux extrémités sont la translation radiale et longitudinale 
(Z). Les degrés de liberté en rotation sont donc tous contraints.
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Déplacement radial 
imposé sur une portion 
du modèle
Figure 3.4 : Conditions aux frontières et chargem ent pour la sim ulation de la contraction  m usculaire
Le déplacement radial imposé a été choisi pour correspondre à une augmentation de 15 % du 
diamètre telle qu’observée lors d’une contraction musculaire [Ikai et Fukunaga, 1968; Montes, 
2001; Koryak, 2008; Akagi et al., 2009;]. Ce type de chargement est donc beaucoup plus 
simple à contrôler et intuitif que l’application d’une pression interne inconnue pour obtenir le 
même résultat. Ainsi, peu importe les variances apportées aux modèles numériques, une 
contraction musculaire de même intensité sera observée. Une fonction rampe définie sur 0,5 
seconde à la Figure 3.5 représente le cas de chargement utilisé pour simuler la contraction 
musculaire. Ce type de courbe a été utilisé pour appliquer graduellement le chargement et pour 
stabiliser la réponse numérique.
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Figure 3.5 : Courbe du déplacem ent radial im posé pour la sim ulation de la contraction m usculaire
La figure précédente montre que le déplacement radial total imposé est de 2 mm 
correspondant à une augmentation de 16 % du diamètre pour laisser une certaine marge de 
manœuvre. D’après la Figure 3.3, il est possible de remarquer que ce cas de chargement est 
situé dans la portion quasi linéaire élastique de la courbe contrainte/déformation vraie. 
L’ensemble de ces conditions de support et chargement a été défini pour le modèle cylindrique 
et fusiforme.
3.4 Paramètres de contrôle de résolution
Certains paramètres de contrôle sont nécessaires pour compléter le modèle numérique sur LS- 
DYNA. Le comportement des éléments surfaciques composant le modèle par éléments finis 
du muscle est vérifié par un facteur limitatif sur la distorsion des éléments ( WRPANG = 20°) 
ainsi que par l’ajout d’une raideur (I H Q - A  et QH=  0,05) pour empêcher les modes de 
déformation d’énergie nulle (Hourglass) pouvant altérer la solution numérique. Le 
changement d’épaisseur des éléments formant les membranes est considéré (ISTUPD  = 1), car 
ils peuvent être étirés lors de la simulation.
Un algorithme de contact (*CONTACT_AUTOMATIC_SINGLE_SURFACE) est ensuite 
utilisé pour simuler l’interaction entre les deux membranes. Cet algorithme avec les 
paramètres par défaut permet la modélisation de la majorité des contacts entre deux surfaces.
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Néanmoins, deux paramètres doivent être modifiés pour tenir compte des particularités du 
présent modèle. La méthode de calcul des ressorts de contact est remplacée pour tenir compte 
de la faible épaisseur des éléments {SOFT = 1) et la déformation sur l’épaisseur des éléments 
surfaciques est considérée {SHLTHK = 1 et THKCHG = 1). Ces ajustements sont 
recommandés dans le cas éventuel de membranes interne et externe ayant des propriétés 
mécaniques différentes.
L’incrément de temps calculé par le solveur doit être mis à l’échelle à des fins de stabilisation 
numérique pour éviter les incréments de déformation de forte amplitude augmentant 
drastiquement l’énergie interne du système. Le facteur d’échelle est donc modifié pour tenir 
compte des grandes déformations attendues pouvant survenir dans un incrément de temps 
donné (TSSFAC = 0,7).
Certaines variables de sortie pertinentes doivent être spécifiées au logiciel, car elles ne sont 
pas calculées par défaut pour réduire le temps de calcul. Les forces de réaction (SPCFORC), 
les forces de contact (RCFORC) et l’énergie interne {MATSUM) sont calculées à toutes les 
centièmes de secondes et visualisées (D3PLOT et INTFOR) dans un environnement 
tridimensionnel avec le logiciel de post-traitement LS-PREPOST 4 (Livermore Software 
Technology Corporation, Livermore, CA, USA).
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Le Tableau 3.1 résume les différents paramètres de contrôle de résolution utilisés ainsi que la 
valeur assignée le cas échéant. La valeur 1 signifie que le paramètre de contrôle est activé.
Tableau 3.1 : Résum é des différents param ètres de contrôle de résolution utilisés dans LS-D YNA
Description du paramètre de contrôle Nom du paramètre Valeur
LS-DYNA assignée
Facteur limitatif sur la distorsion des éléments WRPANG 20°
Contrôle pour les modes de déformations d ’énergie nulle IHQ 4
des éléments surfaciques par l’ajout d ’une raideur
Facteur d’échelle sur la raideur calculée pour éliminer QH 0,05
les modes de déformations d’énergie nulle
Changement de l’épaisseur des éléments surfaciques ISTUPD 1
considéré
: Choix de l’algorithme de contact SOFT 1
Épaisseur des éléments considérés pour l’algorithme de SHLTHK 1
contact
Changement de l'épaisseur des éléments considéré pour THKCHG 1
l’algorithme de contact
Facteur d’échelle pour l’incrément de temps calculé par TSSFÀC 0,7
LS-DYNA
Calcul des forces de réaction SPCFORC 0,01 s
Calcul des forces résultantes aux interfaces RCFÔRC 0,01 s
Calcul, des différentes énergies du matériau (interne, l U ATSU M 0,01s
cinétique, etc,)
3.5 Résultats et analyses
La Figure 3.6 illustre le déplacement total, en millimètres, de la géométrie déformée obtenue 
lors d’une contraction musculaire pour le modèle cylindrique (haut) et pour celui fusiforme 
(bas). Dans les deux cas, le déplacement radial de 2 mm imposé est atteint.
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Figure 3.6 : Distribution du déplacem ent total (m m ) pour le m odèle cylindrique (haut) et fusiform e (bas)
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La Figure 3.7 présente, quant à elle, la distribution des déformations longitudinales (er) de la 
couche externe de tissu conjonctif pour les deux modèles.
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min*4.392266, atatam # 4330 



























Figure 3.7 : Distribution de la déform ation longitudinale ( e j  de la couche externe de tissu conjonctif 
pour le m odèle cylindrique (haut) et fusiform e (bas)
40
MODÉLISATION PAR ÉLÉMENTS FINIS DU MUSCLE STRIÉ
Les deux figures précédentes permettent de comparer les patrons de déformation des deux 
modèles dépendamment de la géométrie. Dans les deux cas, le patron est axysymétrique, ce 
qui est attendu pour des membranes soumises à une pression interne. L’effet de la forme 
fusiforme crée cependant une distribution qui n’est pas uniforme sur la longueur telle 
qu’observée avec le modèle cylindrique. Cela s’explique par le changement de section plus 
important vers la petite extrémité du muscle fusiforme.
La Figure 3.8 présente, quant à elle, la distribution de la contrainte normale longitudinale az 
(MPa) de la couche externe de tissu conjonctif pour les deux modèles.
Il est possible de valider les résultats obtenus en calculant la contrainte normale longitudinale 
(oi) au centre du modèle cylindrique à partir du coefficient de poisson (v = 0.4995), du module 
de Young (E  = 210 MPa) et de la déformation radiale (er = 0.16) selon les relations suivantes :
er (3-1)
a , = Ee: = -v e rE  = 17 MPa
Le maximum affiché sur l’échelle de couleur de la Figure 3.6 dans le cas du muscle fusiforme 
indique un dépassement du déplacement imposé (2 mm) à un certain endroit du modèle. La 
Figure 3.9 montre que le maximum atteint au nœud 4599 constitue une singularité provoquée 
par une forte déformation (45 %) au niveau de la petite section du modèle.
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Figure 3.8 : Distribution de la contrainte norm ale longitudinale a. (M Pa) de la couche externe de tissu conjonctif
pour le m odèle cylindrique (haut) et fusiform e (bas)
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Figure 3.9 : Instabilité num érique au niveau de la petite section du m odèle fusiform e au nœud 4599
Les forces de réaction sont compilées durant la simulation pour permettre de comparer la force 
produite par le muscle lors de la contraction musculaire selon le principe d ’action/réaction. À 
l’aide de la courbe du déplacement imposé (cf. Figure 3.5), la force produite par le muscle en 
Newtons selon l’axe Z peut être tracée en fonction de l’augmentation du diamètre principal 
(%) pour le modèle cylindrique et fusiforme. Ainsi, la Figure 3.10 permet de comparer la 
réponse mécanique des deux modèles lors de la simulation d ’une contraction musculaire.
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Augmentation du diamètre (%)
 Fusiforme (petite section)
— — Fusiforme (grosse section)
 Cylindre (Z-)
 Cylindre (Z+)
Figure 3.10 : Influence de la géom étrie sur la force produite par le m uscle lors d ’une contraction  m usculaire
Tout d’abord, le graphique de la Figure 3.10 montre que la force produite par le muscle est 
une force de contraction telle qu’attendu. La force produite est positive selon l’axe Z pour 
l’embout de grosse section du modèle fusiforme indiquant que le muscle tire sur les tendons 
lors de la simulation de la contraction musculaire. L’amplitude maximale obtenue est 
d’environ 85 N.
Ensuite, la force produite par le muscle ne suit pas la même évolution que la fonction rampe 
imposée (cf. Figure 3.5). Les courbes, excepté celle pour la petite section du modèle 
fusiforme, affichent davantage un comportement quadratique que linéaire. Cette différence 
peut s’expliquer par la présence de glissement relatif entre les deux membranes étant donné le 
faible coefficient de frottement utilisé. Des essais supplémentaires (cf. Annexe C) ont permis 
de confirmer que la force diminue légèrement et s’approche d ’une tendance linéaire lors d ’une 
hausse du coefficient de frottement modélisant ainsi la fusion parfaite du muscle et de sa 
membrane externe.
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La force maximale produite dans le cas du modèle cylindrique est égale aux deux embouts 
témoignant de la symétrie du modèle. Cette constatation n’est pas observée pour le muscle 
fusiforme. La courbe au niveau de la petite section devient erratique après 10 % 
d’augmentation du diamètre principal, ce qui coïncide avec les grandes déformations affichées 
à cet endroit et le début de la singularité illustrée à la Figure 3.9. Le déplacement radial 
imposé uniformément sur toute la longueur du muscle crée une déformation trop importante à 
l’extrémité de faible section provoquant l’incapacité du modèle à développer une force 
longitudinale. Il est tout de même pertinent de noter que le muscle tire avec la même 
amplitude qu’il soit de forme cylindrique ou fusiforme au niveau de l’extrémité de plus grande 
section.
Il peut être intéressant de comparer la réponse mécanique des deux modèles d’une autre 
manière afin de discerner l’influence de la géométrie. La Figure 3.11 illustre la relation entre 
la même force produite (N) et la diminution de la longueur du muscle (%) résultant de la 
contraction musculaire selon la géométrie du modèle. Considérant la symétrie du modèle 
cylindrique, seulement la courbe du côté Z- a été tracée pour alléger la figure.
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Figure 3.11 : Relation entre la force produite et la d im inution de la longueur du m uscle selon la géom étrie du m odèle
La Figure 3.11 indique qu’il existe la même relation linéaire entre la force produite par le 
muscle (F) et sa diminution de longueur (AL) peu importe la géométrie étudiée. Cette relation 
de proportionnalité est connue sous le nom de la loi de Hooke, qui se simplifie par l’équation 
suivante :
F  = kAL  (3.2)
La pente du précédent graphique correspond donc à la raideur (k) des ressorts linéaires 
modélisant les tendons en prenant soin de convertir cette valeur pour obtenir les bonnes unités 
(N/mm) pour tenir compte de la longueur (Z, = 278m m ) du muscle ( k -  100*pente/L). 
Effectivement, l’augmentation du diamètre imposé pour simuler la contraction musculaire a 
pour effet de tirer sur les tendons aux extrémités par effet de poisson. Il existe donc une égalité 
entre la force requise pour faire gonfler le muscle et la force disponible pour le contracter. En 
d’autres mots, le fait d ’imposer le même déplacement radial pour simuler la contraction 
musculaire définit du même coup la force maximale produite par le muscle qu’il soit de forme
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cylindrique ou fusiforme. Cette affirmation est vraie puisque les deux modèles sont construits 
à partir des mêmes propriétés mécaniques et longueurs caractéristiques. Ce concept est repris 
et élaboré davantage au CHAPITRE 6. Cette relation explique donc pourquoi la force produite 
par le modèle fusiforme est nulle (cf. Figure 3.10) au début de la contraction musculaire 
puisqu’il n’en résulte d ’aucune diminution de la longueur du muscle. Il y a donc uniquement 
initiation du contact entre les deux membranes au début de la contraction sans développement 
de force.
3.6 Conclusion
L’étude de l’influence de la géométrie lors d ’une contraction musculaire a permis de constater 
qu’elle n’a aucun effet sur la force développée par le muscle. Cette affirmation est vraie 
puisque les propriétés mécaniques et les dimensions caractéristiques des modèles de forme 
cylindre et fusiforme sont équivalentes. Il est donc possible de simplifier la géométrie du 
muscle pour l’étude des efforts produits. Toutefois, un muscle fusiforme se distingue par un 
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CHAPITRE 4 
INFLUENCE DE L’ORIENTATION DES FIBRES DU 
TISSU CONJONCTIF SUR LE COMPORTEMENT 
MÉCANIQUE DU MUSCLE
Pour tenir compte de la présence de fibres de collagène dans l’enveloppe de tissu conjonctif, 
ce chapitre expose l’étude de l’orthotropie du muscle à partir des modèles présentés au 
CHAPITRE 3. En se basant sur les résultats obtenus au à ce chapitre, le comportement 
mécanique lors d’une contraction musculaire du modèle isotrope de forme cylindrique a été 
comparé à celui d ’un muscle de même géométrie avec des fibres hélicoïdales extensibles de 
diverses orientations. L’objectif principal de cette modélisation est d ’établir une relation entre 
l’orientation des fibres privilégiée au repos et la force produite par le muscle lors d’une 
contraction musculaire afin d’évaluer le rôle des fibres de collagène.
4.1 D escription du m odèle
Les modèles construits au CHAPITRE 3 ont été modifiés afin d’incorporer des fibres 
hélicoïdales extensibles tel que discuté dans le modèle géométrique de Clark et Cowey [Clark 
et Cowey, 1958], qui a été utilisé pour l’étude du comportement mécanique des actuateurs 
pneumatiques de type McKibben [Liu et Rahn, 2003]. La Figure 4.1 illustre l’arrangement des 
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Figure 4.1 : M odèle du m uscle cylindrique avec fibres hélicoïdales [Liu et Rahn, 2003]
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Pour étudier l’influence de l’orthotropie de la couche de tissu conjonctif, cinq orientations (a) 
de fibres différentes ont été comparées et choisies pour couvrir les différents cas d ’intérêt 
possibles à partir du même modèle cylindrique élaboré au CHAPITRE 3. Des fibres placées 
dans l’axe longitudinal (Z) et dans l’axe transverse (i9) constituent les deux extrêmes, soit une 
orientation de 0° et 90° respectivement. Afin de représenter un cylindre où chaque fibre est 
soumise à la même tension, c’est-à-dire isotensoïde [Gay, 2005], une orientation de 54° 
constitue le modèle de référence puisque les fibres de collagène sont orientées de cette 
manière lorsque le muscle strié est au repos [Purslow, 2010]. Les deux derniers cas étudiés 
sont des angles a de 30° et 45° choisis de façon arbitraire pour combler la plage couverte (0- 
90 degrés).
Comme discuté à la section 3.2, le type de matériau doit être modifié afin de pouvoir inclure 
l’orientation des fibres dans la membrane externe. Le matériau *MAT_FABR1C (*MAT_034) 
a été choisi comme remplaçant puisqu’il est adapté pour les membranes isotropes ou 
orthotropes soumises à de grandes déformations. Ce matériau permet également de supprimer 
la contrainte en compression pouvant causer le flambage de la mince membrane externe. 
L’orientation des fibres est définie par l’entremise d’un système de coordonnées local (ABC) 
situé dans le plan des éléments surfaciques de la membrane externe dont l’axe principal (A) 
indique la direction des fibres. La Figure 4.2 illustre ces systèmes de coordonnées pour le 
modèle ayant des fibres orientées à 54 degrés. L’axe B correspond au sens transverse des 
fibres tandis que l’axe C pointe dans la direction normale à l’élément. Ainsi, une seule famille 




Figure 4.2 : Systèm e de coordonnées définissant l'orientation des fibres hélicoïdales
50
MODÉLISATION PAR ÉLÉMENTS FINIS DU MUSCLE STRIÉ
La loi de comportement du matériau utilisé (*MAT FABRIC) respecte la théorie classique des 
laminés composites pour le cas d ’un seul pli. La matrice de souplesse (5) qui relie les 
contraintes (<r) aux déformations (c), loi de Hooke, prend la forme suivante dans le cas d’un 
état plan de contrainte [Gay, 2005] :
avec
L’état plan de contrainte permet de simplifier la matrice de souplesse en négligeant les 
contraintes dans l’épaisseur des membranes minces. Le comportement du matériau est donc 
défini par quatre constantes distinctes, soit le module de Young dans le sens longitudinal et 
transverse des fibres (E a et E b ) ,  le module de cisaillement transverse (G a b) et le coefficient de 
poisson (v^b). Le Tableau 4.1 présente les valeurs utilisées pour définir le matériau constituant 
la membrane externe du modèle avec fibres hélicoïdales.
T ableau 4.1 : Propriétés m écaniques définissant la couche de tissu co n jo n ctif avec fibres hélicoïdales
Propriétés mécaniques Symbole V aleur utilisée
Module de Young dans ie sens longitudinal des fibres Ea 500 MPa
Module de Young dans le sens transverse des fibres Eb 210 MPa
Module de cisaillement transverse Gab 50 MPa
Coefficient de poisson Vàb 0.4995
Les propriétés mécaniques ont été choisies afin de pouvoir comparer le comportement du 
muscle avec ou sans fibres à la suite d ’une contraction musculaire. Le module de Young dans 
le sens transverse des fibres est donc équivalent au module de Young de la membrane du 
modèle isotrope du CHAPITRE 3. Il est de même pour le coefficient de poisson. Les deux 
autres constantes ont été définies à partir des données expérimentales obtenues pour 
caractériser le comportement mécanique à l’état passif de l’extenseur long des orteils sans 
aponévrose (extensor digitorum longus) de 9 lapins [Morrow et al., 2010].
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Pour étudier la réponse mécanique des modèles avec fibres hélicoïdales insérées dans la 
membrane externe, les mêmes conditions de support et de chargement décrites à la section 3.3 
ont été appliquées. En plus des paramètres de contrôle définis à la section 3.4, une option 
(INN = 2) est ajoutée afin d ’éliminer la dépendance de la mise à jour des systèmes de 
coordonnées (ABC) de la numérotation des nœuds (1-2-3-4) composant les éléments 
surfaciques pendant la déformation. Cette option est nécessaire afin d’empêcher que les axes 
principaux du matériau se retrouvent contraints de tourner avec le système de coordonnées par 
défaut des éléments défini par le contour de l’élément reliant les nœuds 1 et 2. Dans le cas de 
matériaux anisotropes, cela peut amener les éléments à créer des modes de déformations de 
faible énergie sans sens physique. Finalement, un facteur (DAMP = 0,3) permet d’amortir les 
oscillations provoquées par les hautes fréquences.
4.2 R ésu lta ts et analyse
La Figure 4.3 illustre le déplacement total obtenu, en millimètres, de la géométrie déformée 
lors d’une contraction musculaire pour le modèle cylindrique avec fibres hélicoïdales orientées 
à 0° (haut), 54° (milieu) et 90° (bas). Ces trois orientations résument bien l’ensemble des 
résultats obtenus et permettent d’alléger le texte. Il est possible de consulter les résultats 
complets des simulations à l’Annexe B.
Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 0 degrés
Time ■ 0.49 Frlnge Levela
2.096e+00_Contour» of Résultant Déplacement m in-0.747253. a t node* 20223 
m ax"2.09604,at»ode# 20006 1.M 1e+00
1.026e+00 
1.091 #+00 _  
1.667#+00
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Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 54 degrés 
Time ■ 0.49
Contour* of Résultant Displacement 
min-0.943971, a t node# 20002 




Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 90 degrés 
Urne ■ 0.6
Contours of Résultant Displacement 
min-0.670622, a t nod*# 20002 








Figure 4.3 : Distribution du déplacem ent total (m m ) pour le m odèle cylindrique  
avec fibres hélicoïdales orientées à 0  degré (haut), 54 degrés (m ilieu) et 90  degrés (bas).
La figure précédente permet de comparer le patron de déformation du muscle selon 
l’orientation des fibres de la couche externe. La distribution du déplacement total du modèle
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cylindrique avec fibres orientées à 54 degrés est davantage uniforme et symétrique sur sa 
longueur que les deux autres orientations. Ce patron de déformation ressemble au modèle 
cylindrique avec la membrane isotrope présenté à la Figure 3.6. Pour tous les modèles avec 
fibres, le déplacement radial maximal est situé sur toute la circonférence du cylindre et 
coïncide avec le début de la zone d ’application du chargement. Un effet de bord local est donc 
provoqué par la réorientation des fibres hélicoïdales dans la section déformée radialement. Il 
existe donc un saut de l’orientation des fibres entre la région soumise ou non à l’augmentation 
de diamètre.
Les deux modèles disposant des fibres placés aux extrêmes, c’est-à-dire orientés à 0° 
(longitudinal) et 90° (transverse), démontrent un comportement distinct qui est plus prononcé 
dans le cas des fibres transverses. La déformée semble montrer un effet de cisaillement présent 
dans le sens longitudinal du cylindre témoignant d ’une torsion selon l’axe Z.
La Figure 4.4 présente la distribution de la contrainte normale longitudinale erz (MPa) de la 
couche externe de tissu conjonctif encore une fois pour le modèle cylindrique avec fibres 
hélicoïdales orientées à 0° (haut), 54° (milieu) et 90° (bas).
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Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 0 degrés 
Time * 0.6
Contours of Z -stress 
max ip t valus
mln-20.2626, a t stem * 26616 








Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 54 degrés
Time ■ 0.49
Contours of Z-stress 
max ip t value
mln-28.4583, at elem# 22717 









MODÉLISATION PAR ÉLÉMENTS FINIS DU MUSCLE STRIÉ
Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 90 degrés 
Time * 0.6
Contours of Z-stress 
max Ip t value
mln«12.1145, a t stem # 26616 









Figure 4.4 : Distribution de la contrainte norm ale longitudinale al  (M Pa) de la couche externe de tissu conjonctif 
avec fibres hélicoïdales orientées à 0 degré (haut), 54 degrés (m ilieu) et 90 degrés (bas).
La Figure 4.4 permet d’observer l’uniformité de la contrainte longitudinale dans le cas du 
modèle avec fibres à 54 degrés. De plus, la contrainte longitudinale maximale enregistrée pour 
ce modèle est plus élevée que les deux autres. Cette constatation représente un indicateur qui 
permet de relier le niveau de force développée par le muscle avec la contrainte longitudinale 
de la membrane externe.
En utilisant la même méthode que la Figure 3.10, la force produite par le muscle en Newtons 
selon l’axe Z peut être tracée en fonction de l’augmentation du diamètre (%) pour chacune des 
cinq orientations de fibres testées. Ainsi, la Figure 4.5 permet de comparer la réponse 
mécanique des cinq modèles lors de la simulation d ’une contraction musculaire. La symétrie 
du modèle cylindrique ayant été démontrée au chapitre précédent, seulement la courbe du côté 
Z- a été tracée pour alléger la figure.
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Figure 4.5 : Influence de l'orientation des fibres hélicoïdales de la m em brane externe  
sur la force produite par le m uscle lors d ’une contraction  m usculaire avec *MAT_FABRIC
Tout d’abord, le graphique précédent montre que la force produite par le muscle est une force 
de contraction tout comme le modèle isotrope du CHAPITRE 3. L’amplitude des forces 
obtenue avec les modèles avec fibres hélicoïdales est toutefois supérieure à celle obtenue avec 
la membrane externe isotrope (85 N). Cela s’explique par l’augmentation de la raideur de la 
couche externe entre les modèles orthotropes et celui isotrope puisque le module de Young est 
deux fois plus élevé dans la direction des fibres.
La force maximale produite par le muscle est plus élevée pour le modèle avec les fibres 
orientées à 45 degrés lors d ’une contraction musculaire. Par ailleurs, le muscle développe une 
force inférieure avec des fibres transverses et longitudinales comparativement à des niveaux 
comparables dans le cas des autres modèles. Ce grand écart peut indiquer le rôle du patron de
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déformation non uniforme distinct dans le cas des fibres transverses avec la faible capacité du 
muscle.
Cette fois-ci, la force produite par le muscle suit la même évolution que la fonction rampe 
imposée (cf. Figure 3.5) excepté pour les premiers 4 % d’augmentation du diamètre. Les 
courbes, excepté celle pour les fibres orientées à 90 degrés, affichent un comportement plutôt 
linéaire atteignant une valeur de force maximale. La force produite nulle au début de la 
contraction musculaire pour tous les modèles peut s’expliquer par l’initiation du contact entre 
les deux membranes comme dans le cas du muscle fusiforme (cf. Figure 3.10).
La Figure 4.6 permet de confirmer la relation linéaire existante entre la force produite par le 
muscle et son changement de longueur selon l’orientation des fibres comme le modèle 
isotrope illustré à la Figure 3.11. Le symbole indique la diminution de longueur maximale 
atteinte pour chacun des modèles avec fibres hélicoïdales.
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  ■ 45 degrés
*^ ^ *54  degrés
Transverse (90 degrés)
Diminution de longueur (%)
Figure 4.6 : Relation entre la force produite et la d im inution de la longueur du m uscle selon l'orientation des fibres
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La figure précédente montre que l’ajout des fibres hélicoïdales dans la membrane externe ne 
modifie pas les conclusions émises avec le modèle isotrope cylindrique au CHAPITRE 3 en ce 
qui a trait à la relation de proportionnalité entre la force produite et la diminution de la 
longueur du muscle liée par la raideur des tendons. Cette constatation amène ainsi le muscle à 
raccourcir plus ou moins pour développer la force maximale possible lors d’une contraction 
musculaire prescrite par l’orientation des fibres et donc par la raideur.
A la lumière de ces résultats, un nouveau type de matériau prometteur inclus dans la version 
7.0.0 de LS-DYNA [LSTC, 2013] a été testé avec les mêmes conditions d ’essais, soit 
géométrie, propriétés mécaniques des membranes, orientation des fibres, conditions aux 
frontières et chargement. Ce matériau, *MAT MICROMECHANICS D RY FABRIC, 
développé par Tabiei et Ivanov [Tabiei et Ivanov, 2002] utilise une approche micromécanique 
reposant sur une technique d’homogénéisation inverse employée pour la modélisation des 
composites laminés. La principale caractéristique de ce matériau vient du fait qu’il considère 
la réorientation des fibres permettant la modélisation de la réponse élastique non linéaire des 
assemblages tissés tels que des structures gonflables, gilets pare-balles ou parachutes. Pour 
compléter la loi de comportement de ce matériau, il suffit de définir un angle de tressage 
correspondant à l’orientation des fibres de collagène voulue et un angle maximal d’arrêt (80 
degrés) défini à partir des mesures de la littérature [Purslow, 2010]. La Figure 4.7 illustre en 
exemple les différents états possibles du patron de tressage formant la couche de tissu 
conjonctif pour un angle de tressage de 45 degrés.
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Figure 4.7 : Configuration du patron de tressage avec fibres orientées à 45° au repos a), une fois étiré b) et d ’arrêt c)
[Tabiei et Ivanov, 2002 |
Contrairement aux modèles créés avec le matériau *MAT_FABRIC, la figure précédente 
montre qu’il est possible de représenter deux familles de fibres hélicoïdales perpendiculaires 
telles que présentées à la Figure 4.1. La Figure 4.8 illustre schématiquement la différence entre 
les deux types de matériaux utilisés pour le modèle cylindrique au niveau de la configuration 
prise par une (*MAT_FABRIC) ou deux familles de fibres hélicoïdales 
(*MAT MICROMECHANICS_DRY_FABRIC) orientées à 54 degrés.
Figure 4.8 : Représentation schém atique du m odèle cylindrique avec  
une (haut) et deux fam illes (bas) de fibres hélicoïdales orientées à 54 degrés
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Les modèles avec fibres orientées à 0 et 90 degrés constituent maintenant un seul modèle 
unique laissant donc quatre modèles supplémentaires à réaliser, soit 0-90 degrés, ± 30 degrés, 
± 45 degrés et ± 54 degrés. Ce nouveau matériau permet d ’illustrer à la Figure 4.9 la force 
produite par le muscle en Newtons selon Taxe Z en fonction de l’augmentation du diamètre 
(%) lors d’une contraction musculaire pour chacune des quatre orientations mentionnées 
précédemment. Il est possible de consulter les résultats complets des simulations à 
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Figure 4.9 : Influence de l'orientation des fibres hélicoïdales de la m em brane externe sur la force produite  
par le m uscle lors d ’une contraction m usculaire avec *MA T M 1C R  OM ECHA A7CS_ DRY_ FA BRIC
Les résultats obtenus à la Figure 4.9 sont semblables à ceux de la Figure 4.5 en ce qui a trait à 
la force maximale développée par le muscle en fonction de l’orientation des fibres. Le muscle 
produit une force maximale avec des fibres à 45 degrés tandis qu’il développe un niveau 
inférieur avec les fibres orientées à 0-90 degrés. D’ailleurs, Tambigüité de la force produite 
pour ce dernier cas vers une augmentation de 7 % du diamètre est une erreur numérique 
coïncidant avec la rupture de la membrane externe. Pour comparer les résultats obtenus avec
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les deux types de matériau, la Figure 4.10 extrait la force maximale obtenue lors de la 
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Figure 4.10 : Force m axim ale produite par le m uscle lors d 'une contraction m usculaire  
selon l’orientation des fibres hélicoïdales pour les deux types de m atériau testés
Le graphique ci-haut permet de constater que la force maximale produite par le muscle est
inférieure pour les modèles utilisant le matériau *MAT_MICROMECHANICS_DRY_FABRIC.
En moyenne, une diminution de 14 % est observée pour chaque orientation de fibres. Cet écart
peut provenir de la différence au niveau de la résolution à l’aide du modèle micromécanique.
Néanmoins, la même relation quadratique existe entre la force développée et la direction
privilégiée des fibres avec un maximum de près de 45 degrés. Pour cette disposition, les
modules de Young dans le sens longitudinal (Z) et transverse (6) sont égaux ce qui produit une
distribution équitable de la raideur de la structure. Cela pourrait également expliquer pourquoi
la force la plus faible se produit dans le cas de fibres orientées à 0-90 degrés, ce qui
correspond à la membrane la plus raide radialement et longitudinalement. Il y a donc un
compromis entre un muscle très raide radialement résistant au gonflement et un muscle très
raide longitudinalement résistant à Fétirement qui dans les deux cas ne sont pas en mesure de
développer une force longitudinale soutenue. Ainsi, il existe une configuration optimale des
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fibres de collagène de la couche de tissu conjonctif permettant au muscle de développer un 
plus grand effort lors d’une contraction musculaire. Ces données permettent également de 
noter un écart moyen de 7 % entre la force maximale produite des modèles avec les fibres 
hélicoïdales orientées à 45 ou 54 degrés selon le type de matériau utilisé dans la modélisation.
Le matériau *MAT_MICROMECHANICS_DRY_FABRIC permet de compiler et visualiser 
l’orientation des fibres pour chacun des éléments de la membrane externe lors de la 
simulation. La Figure 4.11 illustre la distribution de la direction des fibres initialement à 54 
degrés suite à la contraction musculaire.
Contraction musculaire avec libres hélicoïdales orientées à ± 54 degrés
1kM a 0.6
Contours of Htotoiy VaitabMM 
max tP. valus
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Figure 4.11 : D istribution de l'orientation des fibres hélicoïdales initialem ent à 54 degrés suite à une contraction
m usculaire
La figure précédente démontre que l’orientation des fibres dans la partie gonflée du cylindre a 
augmenté d ’environ 4° par rapport à l’axe longitudinal (Z). Cette augmentation prévue est le 
résultat de l’expansion radiale du muscle. Néanmoins, l’amplitude est inférieure à l’orientation 
de 80 degrés des fibres de collagène tel que recensé lors d’une contraction musculaire 
[Purslow, 2010], suggérant que l’augmentation du diamètre imposé (16 %) est insuffisante. A 
titre indicatif, pour obtenir une réorientation de 30 à 54 degrés chez des actuateurs McKibben, 
une augmentation du diamètre de 50 % est nécessaire [Liu et Rahn, 2003]. Ainsi, un essai avec
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une augmentation de 50 % du diamètre imposée au modèle avec fibres orientées à ± 54 degrés 
(cf. Annexe C) a permis au muscle de développer une force de 393 N et une réorientation 
finale de 60 degrés pour un déplacement radial maximal atteint avant rupture de 25 %.
Le patron illustré à la Figure 4.11 montre une variation de l’orientation des fibres de la 
membrane externe sur sa longueur créant une zone de transition allant des extrémités jusqu’au 
centre du muscle. De plus, la direction des fibres près des extrémités s’est rapprochée de l’axe 
longitudinal favorisant le développement d’une force de tension induite par la condition 
frontière les reliant aux tendons.
La Figure 4.12 montre l’évolution de la direction des fibres au centre de la couche de tissu 
conjonctif pour tous les modèles réalisés en fonction de l’augmentation du diamètre du muscle 
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Figure 4.12 : Évolution de l'orientation des fibres hélicoïdales lors de la sim ulation  
d’une contraction m usculaire avec *MA TM IC R O M EC H A  ,\fCS_D R  F_ FA BRIC
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La Figure 4.12 démontre que l’orientation des fibres s’accentue pour chacun des modèles avec 
des fibres hélicoïdales orientées d’un certain angle. La réorientation est d’environ 4° pour 
l’ensemble de ces trois modèles indiquant son indépendance avec l’angle initial privilégié par 
les fibres. Celles orientées à 0-90 degrés sont restées dans le même axe lors de l’expansion 
radiale comme attendu. Le graphique illustre une relation linéaire entre l’orientation des fibres 
et l’augmentation du diamètre. Cette relation permet d’estimer une augmentation de 100 % du 
diamètre nécessaire pour permettre un passage de 54 à 80 degrés des fibres de collagène tel 
qu’observé pour le muscle stemomandibulaire bovin (m. sternomandibularis) lors d’une 
contraction musculaire [Purslow, 2010]. Les différences géométriques entre les deux muscles 
(biceps fémoral humain et stemomandibulaire bovin), le module de Young des fibres estimé 
ainsi que l’ondulation en zigzag des fibres [Purslow, 1989] non considérée peuvent expliquer 
la faible réorientation obtenue dans cette simulation.
4.3 Conclusion
L’étude de l’orthotropie de la couche de tissu conjonctif enveloppant le muscle a permis 
d’émettre plusieurs constats quant à la relation entre la force développée par le muscle lors 
d’une contraction musculaire et l’orientation des fibres de collagène modélisée. La 
configuration optimale pour produire le plus grand effort longitudinal est lorsque les fibres 
hélicoïdales sont orientées à 45 degrés. Les deux cas extrêmes au niveau de la direction des 
fibres (0 et 90 degrés) diminuent énormément la force développée par le muscle.
Il est donc à se demander pourquoi le muscle affiche des fibres de collagène orientées à 
environ 54 degrés lorsqu’il est au repos. Cette structure s’est potentiellement adaptée et 
spécialisée dans le but de produire le plus grand effort possible lors d’une augmentation de son 
diamètre afin de mobiliser les membres du corps dans le plus petit espace possible. 
L’existence de fibres hélicoïdales dans son enveloppe fasciale permet d’augmenter d ’un 
facteur trois la force développée par le muscle comparativement à une membrane isotrope sans 
fibre. Des fibres orientées à 54 degrés permettent ainsi un compromis entre un niveau de force 
élevé (7 % inférieur à la configuration de 45°), une structure équilibrée, dite isotensoïde [Gay, 
2005] et un volume maximal contenu (cf. Figure 2.12) pour une longueur de muscle donnée 
[Clark et Cowey, 1958].
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Une architecture formée de deux familles de fibres de collagène constitue un net avantage 
pour des chargements en pression interne et en extension vis-à-vis une seule famille même si 
le niveau de force développé est inférieur. Cet arrangement croisé de fibres forme le 
renforcement idéal contre l’explosion et le flambage des cylindres hautement flexibles de 
faibles épaisseurs [Wainwright et al., 1976]. En effet, l’expansion d ’un cylindre avec une 
famille de fibres hélicoïdales crée une torsion longitudinale accentuant le cisaillement à 
l’interface entre celles-ci et la matrice. Le déchirement de la membrane est donc plus à risque 
étant donné les propriétés mécaniques nettement inférieures de la matrice. De plus, une 
structure pourvue d’une seule famille est plus flexible en tension puisque les fibres sont peu 
sollicitées. Ainsi, le fait d’avoir deux familles de fibres hélicoïdales réduit le risque de blessure 
occasionné par le bris ou l’étirement excessif de la membrane de tissu conjonctif.
Des personnes atteintes de maladies ou désordres du tissu conjonctif pouvant entraîner une 
douleur, une inflammation, une modification de la raideur ou une diminution de l’amplitude 
de mouvement du muscle [Stauber, 1989], s’exposent donc à des risques de blessures plus 
élevés puisque leur enveloppe musculaire est altérée.
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CHAPITRE 5 
INFLUENCE DE SOLLICITATIONS DYNAMIQUES 
SUR LE COMPORTEMENT MÉCANIQUE DU 
MUSCLE
Ce chapitre présente l’étude du comportement mécanique du muscle lors d’une contraction 
excentrique à partir des modèles créés aux chapitres précédents. L’extension des extrémités 
des tendons en plus de l’expansion du muscle a permis de simuler ce type de contraction 
musculaire. Sachant que les blessures musculaires traumatiques seraient causées lors de ce 
chargement précis [Armstrong et al., 1983; Garrett W.E., 1996; Opar et a l ,  2012] , l’objectif 
de cette étude est double. D’une part, déterminer l’effet de l’architecture du muscle et de sa 
raideur radiale sur le risque potentiel d’engendrer ces lésions et, d ’autre part, déclencher une 
transition de phase à partir de LS-DYNA caractérisée par l’augmentation de la raideur de la 
structure anatomique désirée (tissu conjonctif et/ou muscle).
5.1 D escription du m odèle
Les modèles de forme cylindrique composés d’une membrane externe isotrope et avec deux 
familles de fibres hélicoïdales (*MA T MICROMECHANICS DRY FABRIC) orientées à 54 
degrés ont été utilisés pour étudier le comportement du muscle lors d’une contraction 
excentrique. Ce chargement a été créé en ajoutant une extension des extrémités des tendons à 
la suite de l’expansion du muscle. Une élongation de 9,5 % a été appliquée au modèle du 
biceps fémoral pour correspondre aux conditions rencontrées lors d’un sprint [Thelen et al., 
2005; Schache et al., 2012], ce qui correspond à 13 mm de chaque côté du muscle. La Figure
5.1 illustre le cas de chargement utilisé pour recréer une contraction excentrique, soit une 
expansion radiale de 2 mm sur 0,5 seconde suivie d’une extension de 13 mm de même durée 
de chaque côté du muscle.
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Figure 5.1 : Déplacem ent radial et longitudinal im posé pour sim uler une contraction excentrique  
pour un m uscle avec raideur radiale nulle
Pour assurer le passage de l’expansion à l’extension au temps 0,5 seconde, les conditions de 
support aux extrémités des tendons sont supprimées et remplacées par un déplacement imposé 
pour étirer le modèle. Cette simulation suppose ainsi que la raideur radiale du muscle est nulle 
lors de l’étirement puisque le muscle est complètement libre radialement. Pour réaliser le cas à 
l’autre extrême, soit une raideur infinie, les conditions frontières radiales sur le pourtour du 
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Figure 5.2 : Déplacem ent radial et longitudinal im posé pour sim uler une contraction excentrique  
pour un m uscle avec raideur radiale infinie
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Il est également possible d’utiliser le chargement de la Figure 5.1 et déclencher une transition 
de phase du muscle pour modifier sa raideur au moment de l’extension. L’approche simpliste 
consiste à ajouter une dépendance au matériau *MA T PLASTICITY POL YMER avec la 
vitesse de déformation pour modifier ces propriétés mécaniques. Ainsi, cette méthode ne peut 
qu’être élaborée à partir d’une membrane externe isotrope puisque ce type de matériau ne 
permet pas l’ajout de fibres directionnelles. La Figure 5.3 illustre comment la limite 
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Figure 5.3 : Lim ite d'élasticité du m atériau en fonction de la v itesse  de déform ation
Le graphique précédent montre que la relation entre la limite d ’élasticité et le logarithme de la 
vitesse de déformation est linéaire tel que décrit par le modèle d’Eyring [Eyring, 1936] 
définissant le comportement d ’écoulement de la majorité des polymères [Lobo, 2006]. Cette 
courbe est combinée à l’établissement d ’une déformation à la rupture également fonction du 
logarithme des mêmes vitesses de déformation telle qu’illustré à la Figure 5.4.
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Figure 5.4 : Relation entre la déform ation à la rupture et la v itesse  de déform ation
Ces deux courbes permettent de définir diverses courbes contrainte/déformation 
dépendamment de la vitesse de déformation à laquelle la structure est soumise comme celles 
illustrées à la Figure 2.9. Elles permettent donc d’obtenir un matériau élastique non linéaire 
qui est défini à la Figure 3.3 à basse vitesse de déformation ou un comportement fragile à 
haute vitesse de déformation. Ces changements de propriétés mécaniques ont été ajoutés à la 
loi de comportement du muscle (membrane interne) et du tissu conjonctif (membrane externe) 
pour commencer. Le logiciel LS-Dyna intègre ces courbes dans les lois de comportement du 
matériau en utilisant une interpolation linéaire si nécessaire. Cette technique permet donc de 
déclencher une transition de phase en modifiant indirectement la raideur de la structure 
contrôlée par le changement de diamètre du muscle et la vitesse de l’extension pour réaliser la 
contraction excentrique.
5.2 Résultats et analyses
Les deux cas de chargement illustrés aux Figure 5.1 et Figure 5.2 permettent de compiler la
raideur effective du système pour un muscle (membrane interne) de raideur radiale nulle ou
infinie en fonction de l’architecture de la couche de tissu conjonctif (membrane externe) lors
d’une contraction excentrique. Cette donnée provient de la pente du graphique de la force
nécessaire pour allonger le muscle en fonction de l’augmentation de sa longueur suite à la
contraction musculaire. Cette force est calculée par LS-DYNA à chaque extrémité des tendons
avec l’utilisation du paramètre de contrôle NODAL FORCE GROUP. La courbe obtenue
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pour la contraction excentrique pour le modèle du muscle de raideur nulle ou infinie avec une 
membrane isotrope ou avec fibres hélicoïdales orientées à ± 54 degrés sont illustrées aux 
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Figure 5.5 : Évolution de la force requise pour a llonger un m uscle de raideur nulle ou infinie  
dans le cas d 'u ne m em brane isotrope lors d ’une contraction excentrique
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Figure 5.6 : Évolution de la force requise pour a llonger un m uscle de raideur nulle ou infinie  
dans le cas d ’une m em brane avec fibres hélicoïdales orientées à ±  54 degrés lors d'une contraction excentrique
Les Figure 5.5 et Figure 5.6 démontrent que l’amplitude atteinte lors de l’expansion (0 % 
augmentation de longueur) est la même que celle obtenue lors d’une contraction musculaire 
aux figures Figure 3.10 et Figure 4.9. Le fait que le muscle ait une raideur radiale nulle ou 
infinie ne modifie pas comment le modèle réagit au moment de l’application du chargement 
longitudinal selon l’architecture dç la couche de tissu conjonctif. En effet, la force grimpe au 
même niveau indiquant une raideur effective équivalente dans les deux cas. Toutefois, son 
amplitude demeure plus élevée dans le cas du muscle avec une raideur infinie. La force étant 
dépendante de l’aire de la section du muscle (cf. équation 6.1), cette différence peut donc être 
expliquée par la réduction du diamètre du muscle de rigidité nulle pendant l’extension. 
L’effort nécessaire pour étirer la membrane avec fibres est plus élevé que celle isotrope, 
suggérant que l’architecture de cette structure anatomique joue un rôle lors d’une contraction 
excentrique.
Les images animées (cf. Annexe D) démontrant l’évolution du déplacement du modèle du 
muscle de raideur nulle avec fibres orientées à ± 54 degrés dans sa membrane externe lors de 
la simulation d’une contraction excentrique permettent de comprendre l’allure erratique des
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courbes des Figure 5.5 et Figure 5.6 par l’apparition d ’un phénomène inattendu. L’enlèvement 
soudain de la condition frontière d’expansion du muscle combiné au début de l’extension 
provoque la propagation d’une onde de choc à travers la membrane externe. Les éléments 
rigides, reliant les tendons à la membrane, entraîne la réflexion dure de cette onde qui 
déclenche la déchirure de la couche de tissu conjonctif par une augmentation locale de la 
contrainte telle qu’illustrée à la Figure 5.7.
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Figure 5.7 : D échirure de la m em brane externe du m odèle du m uscle de raideur nulle  
avec fibres orientées à ± 5 4  degrés lors de la sim ulation d ’une contraction excentrique
C’est pour cette raison que la force est nulle vers 3 %  d ’augmentation de longueur à la Figure 
5.6. Le bris longitudinal s’est produit près du premier tiers de la longueur du muscle. Cette 
propagation d’onde observable dans l’ensemble des simulations expliquerait les oscillations de 
la force lors de l’extension. Ce phénomène pourrait être éliminé par l’ajout d ’un cœur pour 
remplir l’espace vide occupé par les deux membranes ou modifier le retrait des conditions aux 
frontières d ’expansion plus lentement.
Le comportement mécanique du muscle lors d ’une contraction excentrique modélisée par une 
transition de phase a été réalisé en se servant des Figure 5.3 et Figure 5.4 pour modifier les 
propriétés mécaniques des deux membranes le constituant. La Figure 5.8 présente la 
distribution de la contrainte normale longitudinale az (MPa) de la couche externe de tissu
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conjonctif à mi-extension pour le modèle du muscle cylindrique avec ou sans transition de 
phase lors d’une contraction excentrique.
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Figure 5.8 : Distribution de la contrainte norm ale longitudinale c .  (M Pa) de la couche externe de tissu conjonctif  
pour le m odèle cylindrique avec m em brane isotrope (haut) avec transition de phase (bas) lors d 'u ne contraction
excentrique
La Figure 5.8 permet de constater que la valeur de la contrainte obtenue pour la membrane 
isotrope sans transition de phase se situe près de 20 MPa à mi-extension, soit une déformation
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de 4,75 %, tel que prédit par la courbe contrainte/déformation caractérisant le matériau à la 
Figure 3.3. Ensuite, la contrainte longitudinale est environ deux fois plus élevée lors de la 
contraction excentrique du modèle avec transition de phase. Ainsi, un niveau de contrainte 
plus élevée pour une même déformation permet de conclure que la raideur du muscle a 
augmenté d’un facteur deux dans le cas du modèle simulant une transition de phase. La courbe 
définissant l’extension du muscle (cf. Figure 5.1) permet de constater que le muscle est soumis 
à une vitesse de déformation de 1.87 X 10'1 s 1, ce qui augmente également d’environ d ’un 
facteur 2 la limite d’élasticité du matériau selon la Figure 5.3. Ainsi, une augmentation d’un 
facteur deux de la limite d’élasticité a engendré également une hausse d ’un facteur deux de la 
raideur du muscle pour le présent modèle caractérisé par la courbe contrainte/déformation 
définie à la Figure 3.3. Le même rapport s’explique par le fait que la contraction excentrique 
sollicite le muscle dans la partie quasi linéaire de sa loi de comportement. Ces résultats sont 
résumés à la Figure 5.9 qui compare la nouvelle courbe contrainte/déformation créée par la 
transition de phase avec celle originale définie à la Figure 3.3.
60
50




■ Courbe originale sans transition de phase
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Figure 5.9 : Com paraison des courbes contrainte/déform ation des m odèles avec et sans transition de phase
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Ces résultats sont toutefois soumis au phénomène de propagation d’une onde décrit 
précédemment provoquant des oscillations au niveau de la vitesse de déformation appliquée. 
C ’est également pour ces raisons que la hausse de la contrainte longitudinale affichée à la 
Figure 5.8 ne correspond pas exactement à celle de la limite d’élasticité lors de la transition de 
phase comme le prédit la Figure 5.9. Une vitesse de déformation sensiblement faible de l’ordre 
de 10'1 a dû être utilisée pour modéliser la contraction excentrique en vue de limiter ces 
oscillations même si des niveaux supérieurs sont envisageables lors d’activités sportives ou 
d’accidents automobiles par exemple.
La Figure 5.8 démontre également l’ondulation de la membrane externe lors de l’extension 
due à sa faible raideur radiale. Encore une fois, l’ajout d’un cœur à l’intérieur du muscle pour 
combler l’espace inoccupé permettrait de réduire ses effets. Il est à noter que le coefficient de 
poisson des structures anatomiques et le coefficient de frottement entre les deux membranes 
constituent deux paramètres importants estimés qui influencent grandement le comportement 
mécanique du modèle lors d’une contraction excentrique. Cela pourrait expliquer la dystrophie 
musculaire qui proviendrait d’une mauvaise adhésion des fibres musculaires au tissu 
conjonctif environnant^Yucesoy et al., 2002].
5.3 Conclusion
L’étude des sollicitations dynamiques sur le comportement mécanique du muscle a permis de 
constater l’influence de la raideur radiale du muscle et de son architecture lors d’une 
contraction excentrique permettant de proposer de possibles mécanismes à l’origine des 
blessures traumatiques. En effet, une raideur radiale élevée, voire infinie, et la présence de 
fibres hélicoïdales orientées à ± 54 degrés contribuent à l’augmentation de l’effort nécessaire 
pour étirer le muscle une fois gonflé. Ces deux contributions peuvent provenir d ’une action 
momentanément irréversible de la cellule musculaire devenue peu compliante et d’une 
résistance des fibres à la réorientation durant l’extension [Chaudhry et al., 2012]. Une 
augmentation soudaine de cette force d ’étirement est donc envisageable puisque la transition 
de phase peut engendrer une hausse rapide de la raideur radiale du muscle selon la vitesse de 
déformation. Ce tissu biologique est donc plus vulnérable aux blessures traumatiques lors 
d ’une contraction excentrique, car cette augmentation de la raideur provoque du même coup
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une augmentation de la contrainte sous tension (cf. Figure 5.9). Plusieurs structures dont le 
fascia s’exposent ainsi à des bris considérables pouvant occasionner douleur, inflammation 
et/ou courbatures [Stauber, 1989] résultant d ’une possible lyse de la cellule musculaire. Une 
augmentation soudaine de la raideur du muscle déclenchée par la transition de phase pourrait 
également expliquer les crampes et claquages ressentis lors d ’activités sportives de haute 
intensité favorisant les hautes vitesses de déformation.
La déchirure de l’enveloppe fasciale est également possible lors d ’une contraction excentrique 
d ’un muscle de faible raideur radiale telle qu’observée lors des simulations (cf. Figure 5.7). 
Cette faiblesse du muscle entraîne la propagation d’une onde de choc qui augmente les 
déformations près de son extrémité causant une réplique potentielle d ’une blessure 
traumatique. L’effet de ce phénomène sur un muscle de forme fusiforme serait d ’autant plus 
important étant donné ses extrémités de plus petites sections. Ce constat rejoint le nombre 
élevé de blessures traumatiques observées près de la région de transition du muscle et du 
tendon [Best et al., 1995; Kirkendall et Garrett Jr, 2002; Sharafi et al., 2011]. Cette déchirure 
longitudinale et non transverse de la couche de tissu conjonctif suggère un bris par 
cisaillement pouvant causer la rupture des vaisseaux sanguins entraînant ainsi une ecchymose. 
A l’échelle cellulaire, cette déchirure représente un microtraumatisme de l’endomysium. Une 
succession de contraction excentrique pourrait ainsi engendrer des dommages plus importants, 
dont la déchirure partielle ou complète de la membrane.
Finalement, le solveur LS-DYNA s’est avéré un outil prometteur pour l’étude des lésions 
traumatiques possibles du muscle lors d’une contraction excentrique grâce à la modélisation 
d’une transition de phase en utilisant des lois de comportement de matériau prédéfinies.
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CHAPITRE 6 
VALIDATION
Les études précédentes réalisées à partir de modèles simplifiés de l’architecture du muscle 
strié humain ont permis de formuler plusieurs conclusions quant à son principe de 
fonctionnement et des conséquences possibles sur le développement de lésions musculaires 
traumatiques. Étant donné les hypothèses et simplifications émises, une validation des 
modèles basée sur l’ordre de grandeur des résultats s’impose afin de clarifier la portée des 
conclusions formulées.
Tout d’abord, la géométrie et les caractéristiques dimensionnelles s’appuient sur des mesures 
cadavériques effectuées sur le biceps fémoral humain. Un muscle modélisé avec ces 
dimensions a développé une force de 45 à 290 N lors d’une contraction musculaire simulée 
par une augmentation de 15%  de son diamètre dépendamment de l’architecture de la 
membrane externe. Ce niveau est du même ordre de grandeur que la force répertoriée du 
muscle strié humain développant 10-100 N/cm2 [Maganaris et al., 2001], soit 50-500 N pour 
les dimensions du biceps fémoral.
L’amplitude de mouvement du biceps fémoral humain se situe entre -10 % et 9.5 % de sa 
longueur initiale lors d’un sprint [Thelen et al., 2005; Schache et a l ,  2012]. Ces deux 
extrêmes représentent la modification observée de la longueur du muscle lors d’une 
contraction concentrique et excentrique respectivement. Les modèles créés ont permis 
d ’obtenir une amplitude de mouvement de -0.3 % à 9.5 %, ce qui est nettement inférieur aux 
valeurs théoriques. Malgré l’ensemble des facteurs influents possibles, notamment une 
augmentation de diamètre et une raideur des tendons insuffisantes, la différence provient 
d’une caractéristique fondamentale : la contraction musculaire simulée n’est pas concentrique. 
En effet, les conditions de support imposées aux extrémités des fendons s’apparentent 
davantage à une contraction isométrique expliquant le faible changement de longueur résultant 
pouvant correspondre à celui repris par les tendons.
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Ensuite, les principales propriétés du muscle revues à la section 2.2 peuvent être expliquées et 
confirmées à partir des modèles réalisés. La relation tension-longueur commune aux muscles, 
stipulant que la force est minime pour des longueurs très petites ou très longues, peut provenir 
de l’orientation des fibres de collagène du tissu conjonctif à ces configurations. En effet, les 
fibres d’un muscle qui rétrécit se rapprochent de la direction transverse tandis qu’elles tendent 
vers l’axe longitudinal lorsqu’il est étiré. Ces deux cas extrêmes ont démontré des niveaux de 
force développée par le muscle nettement inférieurs qu’aux autres directions modélisées. Par 
ailleurs, cette propriété du muscle est d ’autant plus validée puisque la force du muscle 
produite en fonction de l’orientation des fibres de collagène de la Figure 4.10 suit la même 
tendance que la relation de tension/longueur illustrée à la Figure 2.4.
Avant de valider la propriété de force-vitesse du muscle (cf. Figure 2.5), une étude de 
sensibilité des différents paramètres importants est nécessaire. Pour ce faire, une validation 
analytique du modèle cylindrique isotrope basée sur l’équilibre des forces internes lors d’une 
contraction musculaire permet de relier la force de tension dans un tendon (ressort) à la force 
de contraction créée par l’expansion du muscle. La force (F) ainsi produite par le muscle est 
donc déterminée à partir de 5 paramètres d ’entrée importants en se servant des équations 3.1 et 
3.2, soit l’aire de la section du muscle (A), le module de Young de la membrane externe (E), le 
coefficient de poisson (v) et la déformation radiale imposée (er) :
F  = kA L = ^ £ ,  (6. d
2
Cette égalité est vraie en supposant que le contact entre le muscle et la couche de tissu 
conjonctif est parfaitement collé pour négliger le frottement. La contraction musculaire étant 
modélisée par un déplacement radial imposé (er), cette équation montre que la raideur des 
tendons (k), qui se retrouve de l’autre côté de l’équation, n’influence pas la force produite par 
le muscle, mais plutôt le changement de longueur (AL) afin de satisfaire l’égalité. Ainsi, des 
tendons trop flexibles induisent de plus grandes déformations longitudinales au muscle pour 
un même niveau de force provoquant du même coup une augmentation de la contrainte interne 
et un plus grand risque de blessure. L’inverse est également vrai pour des tendons trop rigides 
favorisant les blessures à la jonction muscle-tendon.
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Ensuite, une section plus grande et donc un muscle avec un diamètre supérieur permet une 
augmentation de la force développée, ce qui respecte les observations déjà réalisées [Ikai et 
Fukunaga, 1968; Maughan et a i,  1983; Jones et a i ,  2008], puisque davantage de fibres 
musculaires peuvent participer à l’effort. Selon l’équation 6.1, la longueur du muscle (L) 
n’influence pas le potentiel d ’effort possible du muscle. Ce constat suit le principe selon lequel 
un muscle plus long exerce une force sur une plus grande amplitude de longueur absolue 
[Nigg et Herzog, 2007]. La déformation longitudinale étant la même, peu importe la longueur 
initiale du muscle pour un déplacement radial donné, un muscle plus long pourra 
effectivement exercée une force sur une plus grande étendue qu’un muscle plus court.
Le module de Young (E) d ’une membrane externe isotrope modifie proportionnellement la 
force produite par le muscle à partir du coefficient de poisson (v) du matériau. Pour le cas 
d’une membrane orthotrope, la relation est plus complexe, car il n ’existe pas de lien direct 
entre le module de cisaillement (G) et le coefficient de poisson. D’autres études (cf. Annexe 
C) ont démontré que le module de cisaillement constitue une propriété importante dans le cas 
du modèle avec membrane orthotrope, car il caractérise la transmission des efforts à l’interface 
fibre-matrice influençant grandement la force développée par le muscle. Une répartition 
équilibrée entre le module de Young transverse et longitudinale constitue, à priori, la 
configuration optimale selon la Figure 4.10. Une augmentation de la force produite par le 
muscle a été confirmée en modélisant des membranes externes ayant un module de Young 
supérieur pour le modèle isotrope et un module de Young supérieur dans la direction des 
fibres pour le modèle orthotrope (cf. Annexe C). Ainsi, le rôle du coefficient de poisson n’est 
pas à sous-estimer au niveau de la capacité du muscle puisqu’il définit explicitement la 
déformation longitudinale enregistrée face à une expansion radiale et constitue une valeur clé 
difficile à caractériser pour des membranes avec fibres hélicoïdales. Du point de vue 
physiologique, une baisse du module de Young du tissu conjonctif causée par une maladie 
(collagénose) entraîne inévitablement une faiblesse musculaire, mais aussi un plus grand 
risque de lésions traumatiques pouvant être causées par des déformations trop importantes.
Le dernier paramètre constitue la déformation radiale (er) qui correspond au changement du
diamètre du muscle lors d’une contraction. Les résultats obtenus en fonction de cette
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déformation aux figures Figure 3.10, Figure 4.5 et Figure 4.9 confirment que la force produite 
par le muscle est plus élevée au fur et à mesure que le muscle prend de l’expansion. 
L’augmentation du niveau de force a également été validée pour le cas d ’une déformation 
radiale de 50%  du diamètre comparativement à la contraction musculaire simulée de 15 % 
pour le modèle avec fibres orientées à ± 54 degrés. Donc, plus un muscle est en mesure de 
grossir son diamètre lors d’une contraction musculaire, plus grande est la force produite par ce 
dernier pour un coefficient de poisson donné. Cela confirme le fait qu’une intensité supérieure 
de la contraction musculaire, représentée par une augmentation du diamètre plus importante, 
permet au muscle modélisé de développer une force supérieure témoignant de sa dépendance 
avec le niveau d ’activation [A. Hill, 1938; Zajac, 1989].
Ayant maintenant en main les paramètres importants influençant la force produite par le 
muscle, il est possible de revenir à la relation force-vitesse du muscle. Celle-ci découle, quant 
à elle, de l’augmentation de la raideur du muscle lors d ’un étirement à haute vitesse de 
déformation. Selon l’équation 6.1, une raideur (AE/L) plus élevée implique par le fait même 
une plus grande force possible pouvant être développée par le muscle tout comme le démontre 
la portion gauche de la Figure 2.5 pour le cas de contraction excentrique. Cela favorise 
toutefois les blessures traumatiques puisque la contrainte interne du muscle se retrouve du 
même coup supérieure lors de la transition de phase (cf. Figure 5.8). Le présent modèle 
n’explique cependant pas pourquoi la force est inférieure lors d ’une contraction concentrique, 
celle-ci n ’ayant pas fait l’objet du projet de recherche.
La validation d’une transition de phase constituant la contraction musculaire est ardue sans
l’observation de ce phénomène pour le confirmer ou l’infirmer. Toutefois, l’augmentation de
la raideur du muscle prise en compte dans le modèle du présent projet de recherche a permis
d’obtenir des courbes du comportement dynamique du muscle lors d’une contraction
excentrique (cf. Figure 5.5 et Figure 5.6) semblable à celles expérimentales (cf. Figure 2.10).
Cette transition de phase permet de proposer divers mécanismes de lésions traumatiques basés
sur des résultats plausibles qui affectent le tissu conjonctif ainsi que les fibres musculaires. Ce
phénomène physiologique pourrait expliquer, entre autres, la provenance de blessures
courantes lors d’activités sportives telles que les crampes, courbatures, claquages, etc. Ces
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résultats mettent en lumière les traitements possibles pour traiter un raidissement du muscle 
par l’application de chaleur plutôt que de la glace pour le détendre et diminuer sa raideur en 
vue d’inverser la transition de phase d ’après la Figure 2.8.
Malgré l’utilisation de données expérimentales approximatives, les modèles par éléments finis 
du muscle réalisés dans ce présent projet de recherche ont permis de discerner les paramètres 
influents sur le comportement mécanique qui sont primordiaux à caractériser pour étudier les 
lésions traumatiques. L ’orientation des fibres de collagène (a), les modules de Young 
directionnels (EA et Eg) et le module de cisaillement de la membrane externe ( G a b ) ,  le 
coefficient de poisson du muscle (v), le coefficient de frottement entre les cellules musculaires 
et leur enveloppe fasciale forment un groupe essentiel de données à définir par essais 
mécaniques expérimentaux in vitro avec des vitesses de déformation élevées à partir de 
muscles striés humains actifs. Ces expérimentations permettront de confirmer les mécanismes 
de lésions proposées ou d’en émettre de nouveaux reposant sur des données fiables afin 
d’obtenir une crédibilité clinique.
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CHAPITRE 7 
CONCLUSION
Ce présent projet de recherche avait comme objectif l’élaboration d’un modèle par éléments 
finis du muscle strié humain afin d’étudier les mécanismes engendrant les lésions musculaires 
traumatiques. Ce modèle constitue une plate-forme numérique capable de discerner l’influence 
des propriétés mécaniques des fascias et de la cellule musculaire sur le comportement 
dynamique du muscle lors d’une contraction musculaire. L’effet de la géométrie, de 
l’orthotropie de la couche de tissu conjonctif et de sollicitations dynamiques ont permis de 
noter les paramètres importants influençant la force développée par le muscle lors d’une 
contraction musculaire : l’intensité de Tactivation musculaire, les dimensions caractéristiques 
(aire de la section), le coefficient de poisson du muscle, le coefficient de frottement entre les 
cellules musculaires et leur enveloppe fasciale, l’orientation des fibres de collagène, les 
modules de Young directionnels et le module de cisaillement de la membrane externe et le 
changement de raideur du muscle soumis à des vitesses de déformations élevées. La 
caractérisation expérimentale de ces paramètres est essentielle puisque l’altération d’une de 
ces propriétés modifie le comportement mécanique du muscle pouvant potentiellement mener 
au développement de lésions musculaires. Ces données pourront par la suite être facilement 
importées dans le modèle développé dans ce présent projet de recherche. 11 est toutefois 
envisageable que le muscle soit un matériau biologique vivant complexe qui voit ses 
propriétés mécaniques modifiées, comme son coefficient de poisson, afin de contrôler son 
expansion et son élongation pour s ’adapter aux différents cas de chargements suivant les types 
de contractions musculaires, ce qui rend la caractérisation de ce matériau d’autant plus 
difficile.
Le modèle numérique développé est capable de modéliser la transition de phase par un 
changement de raideur et de volume de la cellule musculaire à l’aide des lois de comportement 
de matériau prédéfinies dans le logiciel LS-DYNA. Le présent projet de recherche introduit 
donc un phénomène physiologique qui pourrait expliquer des blessures musculaires courantes 
(crampes, courbatures, claquages, etc.), mais aussi des maladies ou désordres touchant le tissu
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conjonctif notamment les collagénoses et la dystrophie musculaire. La prédominance de 
blessures musculaires lors de contractions excentriques est également exposée. Le modèle 
développé dans ce projet de recherche met ainsi à l’avant-scène le concept de transition de 
phase ouvrant potentiellement la porte au développement de nouvelles technologies pour 
l’activation musculaire chez les personnes atteintes de paraplégie ou de muscles artificiels 
compacts pour l’élaboration de prothèses ou d’exosquelettes par exemple.
Des limitations du modèle n ’ont pas permis d ’étudier le comportement dynamique du muscle 
soumis à des vitesses de déformations importantes. Des précautions numériques comme 
l’application des conditions aux frontières sous forme de sigmoïde et l’utilisation d ’un 
algorithme de contact différent afin de limiter les effets inertiels et des ajustements, 
notamment par l’ajout d ’un cœur pour représenter les fibres musculaires, permettraient au 
modèle développé de solliciter le muscle avec des vitesses élevées lors d’une contraction 
excentrique. L’effet de la géométrie sur le comportement mécanique du muscle pourrait 
bénéficier du support d’images par résonance magnétique et d ’une expansion sous forme d ’un 
gradient plutôt qu’uniforme afin de bien discerner les spécificités de sa forme. De plus, la 
simulation d’une contraction concentrique à partir du modèle développé permettrait de valider 
complètement la propriété force-vitesse du muscle ainsi que la véritable réorientation des 
fibres de collagène lors d’une pleine amplitude de mouvement afin de déterminer la nécessité 
d’incorporer leur ondulation en forme de zigzag [Purslow, 1989].
L’architecture alvéolée du fascia n’a pas été considérée afin de simplifier le modèle même si 
elle joue un rôle prépondérant dans la transmission des efforts intramusculaires [Trotter, 1993; 
Huijing, 1999; Purslow, 2002; Kjær, 2004; Purslow, 2010] où une variation de son épaisseur 
peut entraîner une augmentation du risque de blessures [Rehom et Blemker, 2010]. Le taux 
d’humidité modifie grandement les propriétés mécaniques des polymères, tout comme les 
tissus biologiques [Tolstoguzov, 2000], et constitue un paramètre écarté qui pourrait expliquer 
des blessures musculaires traumatiques suite à une transpiration excessive.
La validation de l’existence d’une transition de phase au niveau des cellules musculaires et la
tenue d ’essais de caractérisation in vitro du muscle strié humain en prenant bien soin de
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contrôler son environnement, par analyse thermomécanique dynamique (DMTA) par exemple, 
constituent les travaux majeurs prioritaires à la suite de ce présent projet de recherche. Ceux-ci 
permettront par la suite l’implantation de ses propres lois de comportement dans LS-DYNA 
permettant de contrôler la variation de la raideur du muscle en fonction de son volume durant 
une contraction excentrique. Ces études subséquentes permettront l’élaboration d’un 
algorithme de dommages [Ito et a i ,  2010] prédisant la nature des lésions musculaires 
traumatiques dépendamment des cas de chargement afin d ’établir des techniques de 
prévention de ces blessures. Ainsi, l’appui de plusieurs spécialistes en résistance des 
matériaux, biomécanique, thermodynamique, biochimie et propagation d’onde tels que des 
ingénieurs, chimistes, physiciens et médecins est nécessaire afin de percer le mystère 
entourant la contraction musculaire.
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ANNEXE A 
CALCUL DES CHANGEMENTS DIMENSIONNELS DU 
MUSCLE LORS D’UNE CONTRACTION 
MUSCULAIRE
Le volume (V) calculé pour le modèle géométrique de Clark et Cowey [Clark et Cowey, 1958]
d’un cylindre de rayon r et de longueur L composé d ’une famille de fibres hélicoïdales
inextensibles de longueur D en fonction de leur orientation 0 ayant les dimensions (L, D et r)
(cf. Figure 2.12) repose sur les équations suivantes :
D sin dr = ---------
2n
L = D cos0  (A .l)
__ 2T D 3 sin2 é?cos#V = n r L = ---------------------------------
4^r
A partir de ces équations, il est possible de calculer les variations dimensionnels (%) d ’un
cylindre, dans ce cas-ci le muscle, dont l’orientation des fibres passent de 54 degrés à 80
degrés lors d’une contraction musculaire.
^DsinSO0 £>sin54Q>
&  = -  —  n  • — -*100  = 21,7%Z>sin54
27t
( D cos 80° -  D  cos 54°)
AL=±----------------------------- • 100 = 70,5% (A.2)
D cos54°
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ANNEXE B 
RÉSULTATS DES SIMULATIONS
B .l Contraction musculaire pour le m odèle du muscle avec une fam ille de 
fibres hélicoïdale (*MA T FABRIC)
La figure B.l illustre le déplacement total obtenu, en millimètres, de la géométrie déformée 
lors d’une contraction musculaire pour le modèle cylindrique avec une famille de fibres 
hélicoïdales orientées à 30° (haut) et 45° (bas).
Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 30 degrés 
Time ■ 0.6
Contours o f Résultant Displacement 
m in-0.906464, at node# 20223 
m ax-2.26817, at node* 20008
Fringe Levels 
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Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 45 dearés 
Time « 0.6
Contours of Résultant Displacement 
mto-0.968074, at node# 20002 






Figure B .l : Distribution du déplacem ent total (m m ) pour le m odèle cylindrique  
avec fibres hélicoïdales orientées à 3 0  degrés (haut) et 45  degrés (bas).
La A.2 présente la distribution de la contrainte normale longitudinale az (MPa) de la couche 
externe de tissu conjonctif encore une fois pour le modèle cylindrique avec fibres hélicoïdales 
orientées à 30° (haut) et 45° (bas).
Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 30 degrés 
Time * 0.6
Contours of Z-stress 
m axip t value
mln“29.2554, a t eietn# 25718 
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Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 45 degrés 
Time ■ 0.49
Contours of Z-stress 
m axlpt value
mln-30.9701, at etom f 22717 
max-47.0276, at etom# 22817 I
Fringe Levels 
4.703e+01 _  
4.542e+01 
4.382rKM 








Figure B.2 : Distribution de la contrainte norm ale longitudinale a . (M pa) de la couche externe de tissu conjonctif  
avec fibres hélicoïdales orientées à 30 degrés (haut) et 45 degrés (bas).
B.2 Contraction m usculaire pour le m odèle du muscle avec deux fam illes 
de fibres hélicoïdales (*MA T MICROMECHANICS DRY FABRIC)
La figure B.3 illustre le déplacement total obtenu, en millimètres, de la géométrie déformée 
lors d’une contraction musculaire pour le modèle cylindrique avec deux familles de fibres 
hélicoïdales orientées à 0-90 degrés, ± 30 degrés, ± 45 degrés et ± 54 degrés de haut en bas 
respectivement.
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Contraction musculaire avec libres héNcofdales orientées à 0-00 degrés
71m» ■ 0.23 Filng*U v*te
Contour» of R—uHant Otoptocwn f»  1101» iQO
min-0.13093*, X nod*« 24221 “■
m axl.10311, at ikmMT 2036* 1-OS1**00 ■












Contraction musculaire avec libre* hélicoïdales orientées à ± 30 degrés
Uni»- 0.6 Frto0*L*v*U
Contour* of R*suKant D)»ptac*ro*nt 2.618*400
min-0.764801, at nod*# 20223
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Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 1 45 degrés 
Un»* M
Contours of Résultant Dtspiacamant 
















Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées à 154  degrés
Time * 0.6
Contours of Résultant Déplacement 
mln-0.760214, at node« 20223 















Figure 0.1 : Distribution du déplacem ent total (m m ) pour le m odèle cylindrique avec deux fam illes de fibres 
hélicoïdales orientées à 0-90 degrés, ±  30 degrés, ±  45 degrés et ±  54 degrés de haut en bas respectivem ent
La B.4 présente la distribution de la contrainte normale longitudinale az (MPa) de la couche 
externe de tissu conjonctif encore une fois pour le modèle avec deux familles de fibres
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hélicoïdales orientées à 0-90 degrés, ± 30 degrés, ± 45 degrés et ± 54 degrés de haut en bas 
respectivement.
Contraction musculaire avec libres hélicoïdales orientées k 0-00 degrés
T he* 0.23 
Contour* crf Z-*tr**s
m ln-26667,atslsM I 26700 















Contraction musculaire avec libres hélicoïdales orientées è i  30 deorés 
lim a* 0.6 
Contours ofZ -strsss 
■nax IP. valu*
mina23.0646, at stem# 26609 
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Contraction musculaire avec libres hélicoïdales orientées è ± 45 c&arés
Thne» 0.S Fring* Lavais
****** 3.710s*0l
min«2*.t172, at *4*m« 2t216 3.S06O+01 1











Contraction musculaire avec libres hélicoïdales orientées à 154 degrés
Tim* * 0.6
Contours o( Z-sfrsss 
max IP. v*iu*











Figure 0.2 : Distribution de la contrainte  
fam illes de fibres hélicoïdales orientées
norm ale longitudinale a . (M pa) pour le m odèle cylindrique avec deux  
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ANNEXE C 
RÉSULTATS DES ÉTUDES COMPLÉMENTAIRES
C .l C oefficient de fro ttem en t
La figure C.l illustre la force produite par le muscle en Newtons selon l’axe Z en fonction de 
l’augmentation du diamètre principal (%) pour le modèle de forme cylindrique pour une seule 








5 10 150 20
■ Coefficient de frottement = 0,01 
Coefficient de frottement = 0,3 
Coefficient de frottement = 0,8
Augmentation du diamètre (%)
Figure C .l : Influence du coefficient de frottem ent su r  la force produite par le m uscle de form e cylindrique avec une  
m em brane externe isotrope lors d ’une contraction m usculaire
La figure précédente montre que l’augmentation du coefficient de frottement diminue 
légèrement la force maximale produite par le muscle lors d’une contraction musculaire. Le fait 
de modéliser l’interface comme une surface collée amène la force à suivre une tendance 
linéaire telle que la rampe imposée comme déplacement radial.
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C.2 A ugm entation  du d iam ètre  de  50 %
La figure C.2 illustre la force produite par le muscle en Newtons selon l’axe Z en fonction de 
l’augmentation du diamètre principal imposé de 50 % pour le modèle de forme cylindrique 
avec deux familles de fibres hélicoïdales ( *MA T MIC R OMEC HA NIC S  DR Y F A  BRIC) dans 












-300 Augmentation du diamètre (%)
Figure C.2 : Force produite par le m uscle de form e cylindrique ayant une m em brane externe avec deux fam illes de  
fibres hélicoïdales ( *MA TMICROMECHAIS'ICSDR Y FA BRIC) orientées à ±  54 degrés de la lors d ’une contraction
m usculaire
La figure C.3 montre, quant à elle, l’orientation des fibres du muscle de ce modèle juste avant 
la rupture de la membrane externe, soit pour une augmentation du diamètre de 25 %.
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Contraction musculaire avec fibres hélicoïdales orientées è 1 54 degrés 
Time» 0.11
Contours of History Variable*! 
max P . valu*
mln-49.1063, atatom # 2*706 
max-600212, at atom f 2301*
6.676*MH
* .4 6 6 * » O l]  
6.347*401 J  






Figure C.3 : O rientation des fibres de coliagène à 25 % d ’augm entation de d iam ètre du m odèle m uscle de form e  
cylindrique ayant une m em brane externe avec deux fam illes de fibres hélicoïdales orientées à ±  54 degrés
Les figures précédentes montrent qu’une augmentation de 50 % du diamètre imposée au 
modèle avec fibres orientées à ± 54 degrés a permis au muscle de développer une force de 
393 N et une réorientation finale de 61 degrés pour un déplacement radial maximal atteint 
avant rupture de 25 %
C.3 M odule de Y oung de la m em b ran e  iso trope
La figure C.4 illustre la force produite par le muscle en Newtons selon l’axe Z en fonction de 
l’augmentation du diamètre principal (%) pour le modèle de forme cylindrique avec une 
membrane isotrope ayant un module de Young deux fois plus élevé que le modèle original.
Fring* Levai* 
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101




Membrane isotrope avec 
module de Young deux 
fois plus élevé
Augmentation du diamètre {%)
Figure C.4 : Influence du module de Young de la m em brane externe isotrope su r  la force produite par le m uscle de
form e cylindrique lors d 'u ne contraction  m usculaire
La figure précédente montre qu’une augmentation du module de Young de la membrane 
externe isotrope du muscle engendre une hausse de la force produite par le muscle.
C.4 M odules de Y oung de la m em b ran e  o rth o tro p e
La figure C.5 illustre la force produite par le muscle en Newtons selon l’axe Z en fonction de 
l’augmentation du diamètre principal (%) pour le modèle de forme cylindrique avec une 
famille de fibres hélicoïdales orientées à 54 degrés ( *MAT FABRIC) dont la membrane 
externe possède un module de Young longitudinal (EA) dix fois plus élevé que celui transverse
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Figure C.5 : Influence du rapport entre les m odules de Y oung longitudinal (EA) et transverse (EB) de la m em brane  
externe avec une fam ille de fibres hélicoïdales (*MA T_ FABRIC) orientées à 54  degrés sur la force produite par le 
m uscle de form e cylindrique lors d 'u ne contraction  m usculaire
La figure précédente montre qu’une augmentation du rapport entre le module de Young 
longitudinal {Ea) et celui transverse (Eg) de la membrane externe avec une famille de fibres 
hélicoïdales orientées à 54 degrés augmente la force produite pour le modèle du muscle.de 
forme cylindrique.
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ANNEXE D 
IMAGES ANIMÉES PERTINENTES DES 
SIMULATIONS
Des images animées en format .wmv de l’évolution de la déformation du modèle du muscle de 
raideur nulle avec fibres orientées à ± 54 degrés dans sa membrane externe lors de la 
simulation d ’une contraction excentrique sont disponibles en pièces jointes sur la version CD 
du présent mémoire de recherche.
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